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L’obésité est devenue, au cours des dernières années, un problème majeur dans
le monde entier, avec l’observation d’une augmentation de la morbidité et de la
mortalité associées à des pathologies liées à l’obésité, telles que le diabète de type 2,
l’hypertension et certaines hépatopathies (stéatose et stéatohépatites, regroupées
sous le nom de nonalcoholic fatty liver disease (NAFLD) en anglais) [1]. En raison
de ce problème de santé mondial, les recherches cliniques et pré-cliniques se sont de
plus en plus intéressées au métabolisme lipidique, avec un intérêt particulier pour la
quantiﬁcation des lipides hépatiques [2–4] utilisée pour le diagnostic de la stéatose.
Durant de nombreuses années, le gold standard pour le diagnostic de la stéa-
tose a été l’observation de coupes histologiques issues d’une biopsie du tissu hépa-
tique. A partir de cette biopsie, une quantiﬁcation de la composition des lipides
hépatiques est réalisable par des analyses biochimiques, principalement la chro-
matographie en phase gazeuse, coûteuses en temps. Le prélèvement d’une biopsie
étant une intervention invasive et à risque, surtout dans le cas de patients souﬀrant
d’obésité et de troubles de la cicatrisation, d’autres modalités de diagnostic de la
stéatose ont été développées. Des scores à partir de marqueurs sérologiques et de
facteurs environnementaux [5–7] sont utilisés pour diagnostiquer une stéatose sans
en évaluer le grade. Les méthodes d’imagerie échographique, tomodensitométrique,
ou par résonance magnétique (IRM), ont l’avantage de permettre l’évaluation de
l’état d’une plus large zone du tissu hépatique en comparaison avec une biopsie.
Cependant, l’examen échographique ne diagnostique pas la présence d’une stéatose
en dessous d’une fraction lipidique de 20% par un examen classique, ou 11% par
l’utilisation du CAP (Controlled Attenuation Parameter [8] en anglais). L’imagerie
tomodensitométrique permet l’observation du foie entier, mais présente l’inconvé-
nient principal d’être ionisante. De plus, le grade de la stéatose diagnostiquée n’est
pas mesurable, et une faible stéatose passera inaperçue (diagnostic d’une stéa-
tose à partir de la ﬁn du grade 1 : fraction lipidique ≥30%). Enﬁn, l’IRM permet
la mesure de manière non-invasive et non-ionisante, de la fraction lipidique (FL)
du tissu hépatique, d’où un diagnostic de la stéatose avec le grade de gravité de
cette dernière, et ce, dès une inﬁltration lipidique faible (≥5,56%). La spectro-
scopie par résonance magnétique (SRM) apporte une information complémentaire
par rapport à l’IRM par l’observation des résonances des diﬀérents groupements
chimiques des acides gras (AG) composant les lipides. La quantiﬁcation de la com-
position lipidique est alors envisageable [9] à partir des résonances de chacun des
composants des lipides, qui sont : les protons des méthylènes (CH2)n, les protons
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des méthyles (CH)3, les protons oléﬁniques, les protons des méthylènes en posi-
tion α du groupe carboxyle, les protons des méthylènes en position β du groupe
carboxyle, les protons des méthylènes en position α des protons oléﬁniques et les
protons diacyles [10].
La SRM, non-invasive et non-ionisante, apparaît donc comme une méthode de
choix pour le diagnostic de la stéatose par la mesure de la FL hépatique [5,10–12].
D’autre part, le grade de stéatose pouvant être aﬀecté par un régime alimentaire,
ou aggravé par la prise de certains médicaments [13, 14], la SRM permet le suivi
longitudinal d’un patient sans risque de complications [15]. De plus, la connaissance
de la composition lipidique est de grande importance pour l’étude du métabolisme
lipidique, d’où l’utilisation de la SRM dans de nombreuses études pré-cliniques et
cliniques, de la littérature.
Cependant, aucun protocole n’est identiﬁé comme référence pour l’acquisition des
spectres de SRM, dont l’objectif est la quantiﬁcation de la composition des lipides
hépatiques. Deux approches principales sont utilisées : l’une pour laquelle, avant
l’excitation, des impulsions de suppression du signal de l’eau sont appliquées, et
l’autre pour laquelle aucune suppression du signal de l’eau n’est appliquée. A ce
jour, aucune expérimentation n’a étudié de manière systématique et quantitative
l’eﬀet de cette suppression du signal de l’eau sur la quantiﬁcation des lipides hé-
patiques.
De même que pour le protocole d’acquisition, il n’existe pas de référence recon-
nue pour la quantiﬁcation de la composition des lipides. La littérature scientiﬁque
propose diﬀérents algorithmes de quantiﬁcation de la composition des lipides à
partir des données extraites des spectres de SRM acquis [16–20], utilisés dans le
cadre d’études aux applications variées telles que l’observation des lipides du tissu
adipeux, de la moelle épinière ou du tissu hépatique.
Motivés par le constat de manque de méthodes de référence pour l’acquisition et
le traitement des données de SRM pour la quantiﬁcation de la composition des
lipides hépatiques, les travaux de cette thèse ont eu pour objectif l’étude des pro-
tocoles d’acquisition et de traitement des données de SRM pour en proposer les
plus appropriés aux applications visant le tissu hépatique in vivo.
Ce manuscrit s’articule en cinq chapitres. Les deux premiers chapitres pré-
sentent le principe physique de la SRM localisée monovoxel d’une part, et le
contexte clinique du diagnostic de la stéatose et de la recherche de biomarqueurs
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de cette pathologie d’autre part. Le troisième chapitre présente les travaux issus du
questionnement concernant la nécessité de l’utilisation d’un module de suppression
du signal de l’eau, dans le cadre d’une étude pré-clinique et clinique, pour l’acqui-
sition de données de SRM visant la quantiﬁcation de la composition en acides gras
des lipides hépatiques. Suite à ces résultats, un état de l’art détaillé des diﬀérents
algorithmes de quantiﬁcation de la composition en acides gras des lipides, publiés
dans la littérature, est réalisé dans le quatrième chapitre. Les tests de validations
de ces algorithmes, sur des objets-tests et in vivo, y sont présentés, dans le but
de déterminer l’algorithme le plus adapté à la problématique de la quantiﬁcation
de la composition en acides gras des lipides hépatiques in vivo. Enﬁn, motivée par
la recherche de nouveaux biomarqueurs de la stéatose et les résultats des travaux
de Hu et al. [21], je présente dans le cinquième chapitre une nouvelle méthode
de mesure du temps de relaxation longitudinale (T1) de l’eau et de la résonance
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CHAPITRE 1. SPECTROSCOPIE PAR RÉSONANCE MAGNÉTIQUE (SRM)
Ce chapitre vise à présenter le phénomène de résonance magnétique nucléaire
(RMN) permettant l’obtention d’un spectre à partir de l’utilisation de séquences
d’acquisitions particulières dans un volume d’intérêt. Après une description des
principes physiques de base de la RMN, allant de la déﬁnition du moment magné-
tique nucléaire jusqu’au phénomène de relaxation après une excitation, le principe
de la spectroscopie par résonance magnétique localisée sera détaillé. Les deux sé-
quences d’acquisition principalement utilisées dans ces travaux de thèse seront
présentées.
1.1 Principe physique de la résonance magnétique
nucléaire
La spectroscopie par résonance magnétique (SRM) est basée sur le phénomène
de résonance magnétique nucléaire. Comme son nom l’indique, le principe physique
de la RMN repose sur les propriétés magnétiques du noyau atomique, à savoir son
moment magnétique nucléaire, lié au moment angulaire intrinsèque ~J , communé-
ment appelé "spin". De fait, seuls les noyaux ayant un nombre de spin non nul
sont utilisables pour l’obtention d’un spectre de SRM. De manière générale, le pro-
ton de l’hydrogène 1H est le plus utilisé pour les applications in vivo de la RMN,
en raison de sa forte présence dans les tissus biologiques, rendant le signal reçu
plus élevé et permettant un temps d’acquisition plus court. Cependant, d’autres
éléments tels que le ﬂuor 19F, le sodium 23Na, le carbone 13C et le phosphore 31P
sont utilisés lors d’études spéciﬁques. Dans la suite de cette partie, le moment ma-
gnétique nucléaire sera déﬁni en détail et le principe d’obtention d’un signal RMN
exposé.
1.1.1 Moment magnétique de spin
Le moment magnétique nucléaire d’un noyau ~µ est proportionnellement lié au
spin ~J de ce dernier selon la relation suivante :
~µ = γ ~J (1.1)
où γ est le rapport gyromagnétique, propre à chaque noyau.
Pour l’application de la RMN, seuls les noyaux possédant un moment magné-
tique nucléaire sont utilisables. Pour cela, il faut que le nombre de spin du noyau,
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noté I, soit non nul. C’est en s’intéressant à la norme du vecteur ~µ, et donc à celle
du vecteur ~J , que l’importance du nombre de spin I est remarquable :
‖~µ‖ = γh¯
√
I(I + 1) (1.2)
où h¯ = h/2π avec h la constante de Planck.
L’attribution du nombre de spin à un atome suit trois règles simples suivant
la composition du noyau (nombre de masse A, numéro atomique Z et nombre de
neutrons N) :
1. A et Z pairs, le noyau se verra attribuer un nombre de spin I = 0 ;






; . . . ;
3. A pair et Z impair, le noyau sera doté d’un nombre de spin à valeur entière,
I = 1; 2; 3; . . ..
Ainsi les éléments 1H, 19F, 13C, 31P ont un nombre de spin I = 1/2, et 23Na a un
nombre de spin I = 3/2. Pour la suite de cette partie, le proton 1H sera pris en
exemple du fait de son intérêt lors des travaux présentés dans cette thèse.
1.1.2 Champ magnétique statique ~B0
Lorsque l’on applique un champ magnétique statique ~B0 à une population de
protons, deux eﬀets sont observés :
— une levée de dégénérescence (ﬁgure 1.1),
— une précession du moment magnétique nucléaire autour de l’axe de ~B0.
Levée de dégénérescence
Dans un volume de matière comprenant des protons, en l’absence d’un champ
magnétique statique, les moments magnétiques nucléaires ~µi s’orientent de manière
complètement aléatoire (ﬁgure 1.1.A), donnant une aimantation macroscopique ré-
sultante ~M nulle. En revanche, confrontés à un champ magnétique statique ~B0, les
moments magnétiques nucléaires ~µi vont s’aligner suivant la direction de ce der-
nier. Si l’analogie entre les moments magnétiques nucléaires ~µi et des aiguilles de
boussoles est souvent faite, elle n’est plus entièrement valable lorsque les moments
magnétiques nucléaires ~µi sont plongés dans un champ magnétique statique. En
eﬀet, les aiguilles de boussoles vont s’aligner dans la même direction et le même
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sens que le champ magnétique statique ~B0 alors que les moments magnétiques nu-
cléaires ~µi ont le choix entre (2I+1) orientations par rapport à la direction de ~B0.
Pour les protons, il y a alors levée de la dégénérescence. Les moments magnétiques
nucléaires ~µi ont deux possibilités d’orientation : de façon parallèle (aussi appelée
up, ou spin+1/2) ou anti-parallèle (aussi appelée down, ou spin−1/2) à ~B0 (ﬁgure
1.1.B).
Figure 1.1 – Levée de dégénérescence par l’application d’un champ magnétique statique
~B0.
Les deux orientations de moments magnétiques nucléaires ~µi déﬁnies précé-
demment lors de la mise en présence de l’échantillon au champ ~B0 correspondent à
la séparation de deux niveaux d’énergie Eup et Edown connue sous le nom de l’eﬀet








Figure 1.2 – Répartition des populations de moments magnétiques nucléaires ~µi sur
les niveaux d’énergie Eup et Edown sous l’eﬀet du champ magnétique statique ~B0 : Ef-
fet Zeeman. La surpopulation de l’état Eup (relation de Boltzmann) est à l’origine de
l’aimantation macroscopique ~M selon l’axe de ~B0 (z).
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Le niveau d’énergie de l’état up étant plus bas, il s’en retrouve légèrement plus
peuplé que l’état down. La distribution de population entre les deux orientations









avec Nup et Ndown la quantité de moments magnétiques nucléaires ~µi orientés
parallèlement et anti-parallèlement, respectivement, k la constante de Boltzmann
et T la température en Kelvin. La diﬀérence d’énergie ∆E étant négligeable par
rapport à kT , par approximation, il est possible d’en déduire la diﬀérence de
population entre les deux niveaux d’énergie :




où N est la population totale de moments magnétiques nucléaires ~µi (N = Nup +
Ndown). La surpopulation du niveau up par rapport au niveau down est conﬁrmée.
D’où une aimantation macroscopique résultante suivant l’axe de ~B0, choisi comme
étant l’axe ~z du référentiel du laboratoire, non-nulle :





Le deuxième eﬀet de l’application du champ magnétique statique ~B0 au système
de protons est la mise en rotation de ces derniers autour de l’axe de ~B0, appelée
précession angulaire de spin, à la pulsation de Larmor ω0 déﬁnie comme suit :
ω0 = γ‖ ~B0‖ (1.7)
La fréquence Larmor, déﬁnie par l’équation 1.8, est la fréquence de résonance des
noyaux à laquelle l’excitation doit avoir lieu si l’on souhaite obtenir un signal RMN
issu de ces noyaux. On remarque que la fréquence de Larmor est dépendante de
deux paramètres : le rapport gyromagnétique γ et la force du champ magnétique
statique ~B0. Par exemple, à 1 T, le noyau d’hydrogène (1H) résonne à 42,58 MHz
et le noyau de phosphore-31 (31P) à 11,26 MHz.
C’est parce que la fréquence de Larmor est dépendante du rapport gyroma-
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gnétique γ, propre à chaque noyau, qu’il est possible d’obtenir un signal de RMN
à partir d’un seul type de noyau, tel que le proton. En eﬀet, par le choix d’une
fréquence d’excitation appropriée ν0, la fréquence de Larmor, déﬁnie par l’équation








Le phénomène d’excitation à partir d’une impulsion radiofréquence sera expliqué
dans la suite de ce chapitre.
Déplacement chimique
La dépendance de la fréquence de Larmor avec la valeur du champ magnétique
statique ~B0 est un élément clé de la RMN, car elle induit le principe de déplace-
ment chimique. Au sein d’un même système de moments magnétiques nucléaires
~µi, ici des protons, diﬀérentes fréquences de résonance sont observables pour deux
raisons.
La première est l’existence d’inhomogénéités du champ magnétique ~B0. De fait, à
partir de l’équation 1.8, il est évident que les protons partageant la même valeur
de γ vont cependant avoir diﬀérentes valeurs de fréquence de Larmor en fonction
des valeurs observées de ~B0.
La deuxième raison est l’eﬀet de déplacement chimique. Les protons présents dans
l’échantillon observé subissent ce que l’on appelle un blindage par le nuage élec-
tronique voisin en raison de leur position relative dans une molécule, ou de leur
proximité par rapport à d’autres éléments. Ce blindage a pour eﬀet une faible
modiﬁcation de la valeur du champ magnétique statique perçue localement,
−−−→
Blocal,
par ces protons suivant la relation suivante :
‖
−−−→
Blocal‖ = ‖ ~B0‖(1− σ) (1.9)
avec σ la constante d’écran dépendante de l’environnement électronique de chaque
proton. En introduisant le champ magnétique perçu,
−−−→
Blocal, par un groupement
de protons dans l’équation générale 1.8 déﬁnissant l’expression de la fréquence de
Larmor, l’existence de diﬀérentes fréquences pour un même système protonique
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= ν0(1− σ) (1.10)
Cette diﬀérence de fréquence de résonance est utilisée pour la construction du
spectre de RMN par la déﬁnition du déplacement chimique δ exprimé en ppm





déﬁni par rapport à une référence choisie arbitrairement (νref ).
Pour simpliﬁer la suite de cette description du principe général de formation
d’un signal de RMN, le cas idéal dans lequel l’échantillon observé ne présente qu’un
seul groupe de moments magnétiques nucléaires ~µi dont la fréquence de Larmor
est ν0 est pris en compte.
1.1.3 Excitation du système
Figure 1.3 – Eﬀet de l’application d’une impulsion RF, assimilée à un champ ma-
gnétique ~B1, sur l’aimantation macroscopique ~M . (A) ~M = ~Mz avant application de
l’impulsions RF. (B) Basculement de l’aimantation macroscopique ~M d’un angle θ sous
l’eﬀet de l’impusion RF ~B1, et apparition de la composante transverse ~Mxy.
L’excitation des protons est réalisée par l’application d’une impulsion radio-
fréquence (RF) assimilée à un champ magnétique externe ~B1, à la fréquence de
Larmor ν0, dans le plan transverse au champ magnétique statique ~B0. L’aimanta-
tion macroscopique ~M , présentant une composante longitudinale ~Mz unique avant
l’excitation (ﬁgure 1.3.A), s’en retrouve alors basculée suivant l’angle de bascu-
lement θ appliqué (fonction de l’énergie déposée par l’impulsion RF), d’où l’ap-
parition d’une composante transversale ~Mxy de l’aimantation (ﬁgure 1.3.B). Le
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basculement est expliqué par l’action de deux phénomènes liés à l’application de
l’impulsion RF, l’un dont l’action est ciblée sur ~Mz, et l’autre agissant sur ~Mxy.
Figure 1.4 – Transition de moments magnétiques nucléaires ~µi de l’état up vers l’état
down sous l’eﬀet de l’impulsion RF.
Avant l’excitation, l’état d’équilibre correspond à une surpopulation de l’état de
spin up par rapport à l’état down, d’où l’apparition de la composante ~Mz. L’énergie
apportée par l’impulsion RF va avoir pour eﬀet la transition de certains moments
magnétiques nucléaires ~µi de l’état up vers l’état down (ﬁgure 1.4), impliquant
une diminution de la résultante longitudinale ~Mz de l’aimantation macroscopique.
Plus l’énergie déposée par l’impulsion RF est augmentée, plus ~Mz sera diminuée
jusqu’à être inversée.
Figure 1.5 – Mise en place d’une cohérence de phase des moments magnétiques nu-
cléaires ~µi sous l’inﬂuence de l’impulsion RF. L’exemple est donné ici pour les moments
magnétiques nucléaires dans l’état up. (A) Sous l’eﬀet unique de ~B0 les moments magné-
tiques nucléaires ~µi précessent autour de l’axe ~z sans cohérence de phase. (B) L’impulsion
RF provoque la mise en cohérence de phase des moments magnétiques nucléaires ~µi, fai-
sant apparaître une composante transverse ~Mxy de l’aimantation macroscopique.
D’autre part, les moments magnétiques nucléaires ~µi plongés dans le champ
statique ~B0 précessent autour de son axe (~z) sans cohérence de phase (ﬁgure 1.5.A).
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La résultante transversale ~Mxy de l’aimantation macroscopique est alors nulle.
L’application au système d’une impulsion RF va alors créer une cohérence de phase
des moments magnétiques nucléaires ~µi de l’échantillon (ﬁgure 1.5.B). Celle-ci sera
maintenue pendant toute la durée de l’application d’une impulsion RF.
1.1.4 Relaxation du système
Lors de l’arrêt de l’application de l’impulsion RF, le système de moments ma-
gnétiques nucléaires ~µi, et donc la résultante d’aimantation macroscopique ~M ,
tend à récupérer son état d’équilibre. Par des transitions de l’état de haute énergie
down vers l’état de basse énergie up, des protons ayant été excités précédemment,
la composante longitudinale ~Mz recroît de manière exponentielle. Cette recrois-
sance est caractérisée par un temps de relaxation longitudinale T1 déﬁni comme
étant le temps nécessaire pour que ~Mz retrouve 63% de sa valeur d’équilibre après
une bascule de 90˚ . Simultanément, l’arrêt de l’impulsion RF entraîne un retour à
l’état de dégénérescence de phase entre les moments magnétiques nucléaires ~µi, in-
duisant une décroissance de la composante ~Mxy, elle aussi exponentielle, jusqu’à sa
disparition. Cette décroissance est caractérisée par un temps de relaxation trans-
versale T2 déﬁni comme le temps nécessaire pour qu’il ne reste plus que 37% de
~Mxy produite par l’excitation ayant provoqué une bascule à 90˚ . Si l’on considère
les eﬀets d’inhomogénéités de champ magnétique, une décroissance plus rapide de
la composante ~Mxy est observée, alors caractérisée par le temps de relaxation T ∗2
(T ∗2 < T2).
Le mouvement suivi par l’aimantation macroscopique lors de son retour à l’équi-
libre, appelé le mouvement de précession libre (ﬁgure 1.6), est décrit par les équa-
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Figure 1.6 – Trajectoire suivie par le vecteur d’aimantation macroscopique lors du
mouvement de précession libre.
1.1.5 Détection du signal de RMN, dépendance en T1 et T2
Le signal de RMN est généré par la composante transversale ~Mxy de l’aiman-
tation lors du retour de l’aimantation ~M à l’état d’équilibre. La détection de ce
signal est réalisée par une bobine, dans le plan transverse au champ magnétique
statique ~B0, et repose sur le principe physique énoncé par la loi de Faraday. Ainsi,
lors du mouvement de précession libre de ~M , le ﬂux magnétique représenté par le
vecteur d’aimantation tranverse ~Mxy va induire un courant variable dans la bobine.
Ce signal, appelé signal de précession libre (ou FID pour Free Induction Decay en
anglais), oscille à la fréquence ν0 et décroit exponentiellement selon la constante
de temps T ∗2 . Cette décroissance, due au déphasage des moments magnétiques nu-
cléaires, est très rapide et entraîne une disparition rapide du signal mesurable. Il
est alors nécessaire d’appliquer de nouveau une impulsion RF suivant la troisième
direction du plan après un temps τ aﬁn de forcer un rephasage des moments ma-
gnétiques nucléaires. Ceci a pour eﬀet la création d’un écho (aussi appelé écho de
spin), avec la composante ~Mxy à son maximum, après un temps TE = 2τ (appelé
temps d’écho) suivant l’impulsion d’excitation initiale. C’est ce signal, répliquant
le FID créé juste après la première impulsion RF, qui sera acquis pour l’obtention
d’un spectre par SRM ou d’une image par IRM par l’application d’une transfor-
mée de Fourier (ﬁgure 1.7). Aﬁn d’obtenir une valeur maximale du signal, il est
important que la valeur de TE soit la plus courte possible par rapport au T2 de
l’échantillon. Dans le cas contraire, on parlera d’un signal pondéré en T2.
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Figure 1.7 – Relation entre le FID produit à la suite directe de la première impulsion
RF et l’écho de spin issu de la deuxième impulsion RF.
De manière générale, lors d’une acquisition de RMN, il est nécessaire de ré-
péter plusieurs fois la même séquence d’impulsion aﬁn d’eﬀectuer la somme des
signaux ainsi obtenus dans le but d’augmenter la quantité de signal. La répétition
se fait après un temps TR (temps de répétition) suivant la première impulsion
radiofréquence, ou excitation. Dans le cas d’une bascule de 90˚ , après la première
excitation, la composante transverse est égale à l’amplitude maximale de l’aiman-
tation macroscopique. Pendant le temps TR, du fait de la précession libre, la
composante longitudinale ~Mz va recroître. Si le TR est court, l’aimantation n’aura
pas le temps d’arriver à son amplitude maximale, d’où une amplitude du signal
plus faible après la deuxième excitation. Le signal sera alors pondéré en T1. Après
plusieurs répétitions, un régime d’équilibre est atteint, l’aimantation longitudinale
basculée à chaque excitation a le temps de récupérer son état d’équilibre avant
l’excitation suivante (ﬁgure 1.8).
Figure 1.8 – Arrivée au régime d’équilibre du signal après trois répétitions dans le cas
d’une impulsion RF induisant un angle de basculement de 90˚ .
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1.2 Spectroscopie localisée
Ce travail de thèse s’intéresse exclusivement aux méthode de spectroscopie
par résonance magnétique (SRM), la formation d’une image par IRM ne sera
pas expliquée ici. Une modalité de la SRM est l’acquisition du signal dans un
volume d’intérêt localisé au sein d’un échantillon plus grand, ou d’un organisme
biologique complet, notamment in vivo. Une localisation de l’excitation est alors
nécessaire, aﬁn de ne détecter que le signal issu du volume d’intérêt (voxel). Cette
méthodologie est appelée la spectroscopie simple voxel, ou monovoxel, souvent
désignée par l’acronyme SVS (pour Single Voxel Spectroscopy en anglais).
1.2.1 Spectroscopie localisée monovoxel (SVS)
Figure 1.9 – Excitation du volume d’intérêt par trois impulsions RF successives (θ1, θ2
et θ3) couplées à des gradients de sélection de coupe (G1, G2 et G3) selon les trois axes
de l’espace. L’écho de spin issu du signal du voxel excité est lu (ligne L) après un temps
TE suivant la première impulsion RF. Le motif est répété après un temps TR suivant
cette même impulsion.
Les deux séquences les plus utilisées pour les acquisitions de SRM monovoxel
sont les séquence PRESS (pour Point RESolved Spectroscopy [22] en anglais) et
STEAM (pour STimulated Echo Acquisition Mode [23] en anglais). Pour ces deux
séquences d’acquisition, la localisation du voxel à exciter est réalisée par trois
impulsions RF successives couplées à des gradients de sélection de coupe, dans les
trois directions de l’espace (ﬁgure 1.9). La première impulsion excite les moments
magnétiques nucléaires présents dans une coupe suivant un axe du plan en fonction
du gradient lui étant associé. La seconde impulsion RF est accompagnée d’un
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gradient suivant un axe perpendiculaire au premier, et aura pour eﬀet d’exciter une
coupe suivant cet axe. A ce stade, seul le parallélépipède situé à l’intersection de
ces deux coupes a subi les excitations des deux impulsions RF. Enﬁn, la troisième
impulsion, couplée à un gradient suivant l’axe perpendiculaire au plan formé par les
deux axes précédents, excite une coupe suivant cet axe, d’où l’excitation sélective
d’un volume cubique, l’intersection des trois coupes.
Séquence PRESS
Figure 1.10 – Chronogramme de la séquence PRESS. Les gradients de déphasage uti-
lisés pour éliminer toute composante transverse résiduelle sont représentés en gris.
La séquence PRESS, dont le chronogramme est présenté par la ﬁgure 1.10, est
une séquence utilisant le principe d’un double écho de spin combinant l’utilisation
d’une impulsion RF d’excitation, et deux impulsions RF de rephasage. Les trois
impulsions RF appliquées suivent le schéma suivant : 90˚ −TE1/2−180˚ − (TE1+
TE2)/2− 180˚ −TE2/2−Acquisition. Après un temps TE1/2 suivant la première
impulsion RF de 180˚ , un premier écho de spin est créé, correspondant au signal issu
de l’intersection parallélépipédique entre les deux premières coupes sélectionnées.
La deuxième impulsion RF de 180˚est donc appliquée dans le but d’obtenir un
deuxième écho de spin, après un temps TE2/2 suivant cette impulsion (donc un
temps TE après la première excitation à 90˚ ), issu du signal acquis dans le cube
intersectant les trois plans de coupe sélectionnés.


















avec S0 l’amplitude maximale du signal dû à l’aimantation maximale après la
première impulsion RF à 90˚ . En pratique, les temps d’écho et de répétition utilisés
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Le principal inconvénient de cette méthode est l’inexactitude des proﬁls de coupe
liée aux imperfections de calibration des impulsions RF à 180˚ . Cependant, l’ac-
quisition d’un signal d’écho d’amplitude maximale est réalisée.
Séquence STEAM
Figure 1.11 – Chronogramme de la séquence STEAM. Les gradients de déphasage
utilisés pour éliminer toute composante transverse résiduelle sont représentés en gris.
Le chronogramme de la séquence STEAM est présenté dans la ﬁgure 1.11.
A la diﬀérence de la séquence PRESS qui utilise deux valeurs d’angle de bas-
culement induit par les deux types d’impulsions RF, la séquence STEAM ef-
fectue la localisation du voxel par trois impulsions RF à 90˚selon le schéma :
90˚ −TE/2−90˚ −TM−90˚ −TE/2−Acquisition, avec TM le temps de mélange.
Cette séquence va produire trois signaux, chacun successif à l’une des impulsions
RF, quatre échos de spin (SE) et un écho de spin stimulé (STE). Parmi les SE,
trois sont formés par les diﬀérents couples d’impulsions (SE12 après un temps TE,
SE23 après un temps TE/2 + 2TM , et SE13 après un temps TE + 2TM après la
première impulsion RF à 90˚ ) et un issu du phénomène de double spin écho (SE123
après un temps TE + TM suivant la première impulsion RF à 90˚ ). Le signal ac-
quis lors de l’application de la séquence STEAM est l’écho de spin stimulé dont
l’amplitude maximale apparaît au bout d’un temps TE+TM suivant la première
impulsion RF d’excitation à 90˚ . Les SE et FID présentés précédemment sont éli-
minés par les gradients de déphasages placés de part et d’autre du couple formé
par les deuxième et troisième impulsions RF.
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où θ1, θ2 et θ3 sont les valeurs des angles de basculement induit par les trois
impulsions RF dans le cas général. Pour la séquence STEAM utilisant trois angles

















Il est alors remarquable que seule la moitié de l’amplitude d’un signal d’écho de
spin est observée par ce type d’acquisition. Ceci est dû au fait que seule la moitié de
la composante d’aimantation transverse est basculée par la deuxième impulsion RF
à 90˚ , la deuxième moitié étant déphasée par le gradient de déphasage appliqué lors
du TM . Contrairement à la séquence PRESS, le fait de ne pas utiliser d’impulsions
RF à 180˚permet une sélection plus précise du volume à exciter. D’autre part, cette
séquence permet des acquisitions avec un TE beaucoup plus court que dans le cas
de la séquence PRESS, permettant l’étude de métabolites dont le T2 est faible.
1.2.2 Suppression du signal de l’eau
Lors d’une acquisition de SRM, il est commun de supprimer le signal provenant
des protons des molécules d’eau dans le but d’observer les signaux de métabolites
présents en plus faible concentration (pour des applications sur le cerveau par
exemple). Les modules de suppression du signal de l’eau utilisés lors des travaux
présentés dans ce manuscrit sont construits à partir d’un motif de base, présenté
par Haase et al. [24]. Cette séquence d’impulsion, appelée CHESS (pour CHEmical
Shift Selective en anglais) est constituée d’une impulsion RF sélective en fréquence
à 90˚suivie d’un gradient de déphasage. L’impulsion CHESS est appliquée avant
l’impulsion RF d’excitation de la séquence d’acquisition choisie, et a pour eﬀet la
bascule d’une partie de l’aimantation longitudinale due aux moments magnétiques
nucléaires des protons des molécules d’eau dans le plan transverse. Cette com-
posante transverse est ensuite déphasée, et le signal de l’eau est donc "éliminé"
laissant les contributions des autres systèmes de moments magnétiques nucléaires
à l’aimantation intactes. Le temps séparant ce module de la première impulsion
d’excitation de la séquence d’acquisition se doit donc d’être le plus court possible
aﬁn de minimiser la recroissance de l’aimantation longitudinale des protons de
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l’eau.
En pratique, un motif CHESS n’est jamais appliqué seul. Les modules de sup-
pression du signal de l’eau sont construits par la reproduction de ce motif de
deux à sept fois. La répétition de l’élément CHESS aura pour eﬀet de limiter la
sensibilité aux inhomogénéités des champs magnétiques ~B0 et ~B1. Cependant, la
suppression du signal de l’eau par ce type de méthode est dégradée par la re-
croissance en T1 de l’aimantation liée au signal de l’eau en raison des délais entre
les diﬀérents motifs CHESS. Dans le but d’améliorer la suppression du signal de
l’eau, des modules ont été développés en optimisant le nombre de motifs CHESS
utilisés, l’angle de basculement appliqué par chacun de ces motifs, ainsi que le
délai temporel entre chaque élément CHESS. Parmi ces méthodes, deux ont été
utilisées dans les travaux présentés dans ce manuscrit : WET (pour Water sup-
pression Enhanced through T1 effects [25] en anglais) et VAPOR (pour Variable
Pulse Power and Optimized Relaxation Delay [26] en anglais). Le module WET
utilise quatre motifs CHESS dont les angles de basculement ont été optimisés pour
limiter la sensibilité de la suppression du signal de l’eau par rapport au T1 et aux
inhomogénéités du champ magnétique ~B1. Le module VAPOR utilise sept motifs
CHESS dont les délais séparant ces motifs ont été optimisés en plus des angles
de basculement. L’ajout de la modiﬁcation des délais entre les impulsions CHESS
permet d’obtenir une aimantation due au signal de l’eau quasi nulle même dans
le cas d’une mauvaise calibration des angles de basculement (ﬁgure 1.12). Cette
méthode, plus performante, n’est cependant pas disponible nativement sur tous
les spectromètres imageurs cliniques.
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Figure 1.12 – Schéma du module de suppression du signal de l’eau VAPOR dont les
angles de basculement et les délais entre les impulsions RF sont optimisés. La dépendance
de l’aimantation résiduelle de l’eau en fonction du temps est présentée pour trois valeurs
d’angle de basculement initial. Source : Tkác˘ et al. [26]
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CHAPITRE 2. LES LIPIDES HEPATIQUES
2.1 Anatomie générale du foie humain
Figure 2.1 – Vues antérieure, viscérale et inférieure du foie avec la présentation gé-
nérale des diﬀérentes structures anatomiques le composant (lobes, vascularisation, vé-
sicule biliaire). Les images ont été obtenues à partir du site internet "Virtual Liver" :
http ://pie.med.toronto.ca/vliver [27].
Le foie est un organe du système digestif assurant trois fonctions vitales pour
l’organisme : épuration, synthèse et stockage énergétiques. C’est l’organe le plus
volumineux du corps humain. Il représente de 2,3 à 3% du poids d’un adulte (1,5 kg
en moyenne), a une largeur comprise entre 25 et 30 cm, une longueur de 12 à 20 cm
et une épaisseur de 6 à 10 cm [28]. Il se situe dans la partie supérieure droite de
l’abdomen presque entièrement protégé par la cage thoracique, et est séparé du
cœur et des poumons par le diaphragme. En raison de cette proximité directe
avec le diaphragme, la position du foie est dépendante de la fréquence respiratoire
pouvant provoquer un déplacement allant jusqu’à 3 cm. Le foie est composé de
quatre lobes :
— sur la face antérieure : les lobes droit et gauches, séparés par le ligament
falciforme ;
— sur la face viscérale : le lobe carré ;
— sur la face inférieure : le lobe caudé.
Le hile du foie (séparant le lobe carré du lobe caudé) est le lieu de pénétration
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de la veine porte et de l’artère hépatique ; il est également traversé par les canaux
biliaires (ﬁgure 2.1). Ces quatre lobes sont eux-mêmes divisés en huit segments,
sorte de pièces d’assemblage du foie, représentant des contours anatomiques im-
portants pour les interventions chirurgicales.
La vascularisation du foie est très dense. Environ 10% du sang d’un adulte est
contenu dans le foie qui est traversé par 1,4 L de sang chaque minute, en moyenne.
L’artère hépatique, issue de division de l’aorte, amène un quart de volume sanguin
vers le foie, mais représente les trois quarts de l’apport d’oxygène. Le restant des
besoins arrive au foie par la veine porte, source d’un sang riche en nutriments. Ces
deux vaisseaux se divisent ensuite en des réseaux denses de vaisseaux très ﬁns aﬁn
d’irriguer la totalité des cellules hépatiques.
Figure 2.2 – Schématisation de l’organisation des lobules du tissu hépatique (A) et de
l’organisation histologique d’un lobule (B). Source : Dominique Wendum (A) et François
Durand (B), à partir de l’ouvrage "Les fondamentaux de la pathologie digestive" [29].
Le tissu hépatique est structuré en millions de lobules, structures hexagonales
centrées sur une veine centrolobulaire et présentant à leur périphérie des espaces
portes réunissant un capillaire de la veine porte, un canal biliaire et un capillaire ar-
tériel (ﬁgure 2.2 A). Chaque lobule est constitué de travées d’hépatocytes, séparées
les unes des autres par le sinusoïde dans lequel se trouvent les cellules de Kupﬀer
(ﬁgure 2.2 B). Le sinusoïde est l’espace dans lequel se font les échanges entre le
sang, provenant des espaces portes, et les hépatocytes, avant de guider ce sang vers
la veine centrolobulaire. Le sang arrivant dans la veine centrolobulaire sera ensuite
déversé dans les veines hépatiques, puis dans la veine cave. Les hépatocytes sont le
siège des fonctions métaboliques du foie, dont la production de la bile collectée par
les canaux biliaires présents dans les espaces portes. Les cellules de Kuppfer sont
des macrophages participant à l’absorption des nutriments, mais aussi à l’épura-
tion du sang des débris cellulaires, microbes, ou autres agents biologiques ayant
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traversé la barrière intestinale et pénétré dans le foie, par phagocytose.
2.2 Rôles métaboliques du foie
Comme expliqué précédemment, le foie assure trois fonctions. L’une est liée
à son rôle d’épuration par le traitement des déchets organiques présents dans le
sang, notamment par la conversion de l’ammoniac, produit par le colon, en urée,
et par la biotransformation des xénibiotiques. En ce qui concerne les fonctions de
synthèse et de stockage eﬀectuées par le foie, elles sont mises en œuvre pour la
livraison et le stockage des nutriments (sucres, protéines, lipides), ainsi que lors
de la production et de l’excrétion des sels biliaires et de la bile. Dans la suite de
ce chapitre, l’intérêt sera porté aux fonctions liées aux sucres et aux lipides, et les
métabolismes énergétique et lipidique seront présentés.
2.2.1 Métabolisme des glucides
On appelle métabolisme des glucides, ou métabolisme énergétique, la fonction
de stockage et de livraison des sucres par le foie, et notamment le glucose, à par-
tir duquel les molécules d’ATP (Adénosine TriPhosphate), briques d’énergie, sont
produites. Le principal rôle du foie est donc de conserver une concentration en
glucose dans le sang dans des limites physiologiques.
En période post-prandiale, une augmentation de la concentration en glucose du
sang sinusoïdal est observée. Deux voies métaboliques sont possibles pour réguler
cette concentration. La première est la glycogénogénèse, transformation du glucose
en glycogène, un polymère glucidique qui sera stocké dans les hépatocytes. Cette
voie étant stimulée par l’insuline, dont la sécrétion augmente lors de la période
post-prandiale, c’est elle qui sera favorisée. La seconde est la glycolyse anaérobie
permettant la synthèse d’ATP à partir de l’oxydation du glucose en pyruvate, de
manière simpliﬁée. Cette voie est régulée par la quantité d’ATP déjà présente dans
les cellules, et donc du besoin énergétique à ce moment. Le pyruvate produit lors
de cette réaction sera utilisé pour la synthèse de l’acétyl-CoA nécessaire à la réac-
tion de synthèse de lipides (triglycérides).
En revanche, lors d’une période de jeûn, la concentration en glucose du sang sinu-
soïdal est diminuée. Le foie va alors inhiber la glycolyse hépatique et augmenter sa
production de glucose. La première voie utilisée est la glycogénolyse qui est la dé-
gradation du glycogène stocké dans les hépatocytes pour produire des molécules de
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glucoses. La seconde est la néoglucogenèse, synthèse de glucose à partir de compo-
sés non glucidiques. Trois substrats non glucidiques sont disponibles dans le foie :
le lactate, certains acides aminés (surtout l’alanine) et le glycérol (issu de la lipo-
lyse) utilisés dans 60%, 30% et 10% des cas de néoglucogenèse, respectivement [28].
Il est important de noter que, le stockage du glycogène dans les hépatocytes
est limité. Dans le cas d’un régime trop riche en glucose, ou d’hyperinsulinisme, le
métabolisme lipidique du foie sera mis en jeu.
2.2.2 Métabolisme des lipides
De manière générale, les rôles du foie dans le métabolisme lipidique sont les
suivants :
— l’oxydation des acides gras circulants pour la production d’énergie ;
— la synthèse des lipoprotéines pour le transport des lipides vers le tissu adi-
peux dans le but d’un stockage ;
— la synthèse du cholestérol si l’apport alimentaire n’est pas suﬃsant ;
— la dégradation du cholestérol par la voie biliaire en cas d’excès ; il est im-
portant de noter que le foie est le seul organe apte à cette dégradation ;
— la transformation du glucose et des protéines en graisses en vue d’un sto-
ckage ;
— la captation des acides gras circulants dans le plasma et leur transforma-
tion en triglycérides stockés sous forme de gouttelettes lipidiques dans les
hépatocytes.
Comme exposé précédemment, une partie du métabolisme lipidique hépatique
est intimement liée au métabolisme des glucides. En eﬀet, lors d’un fort apport
en glucose par l’alimentation, ou dans le cas d’une sur-expression d’insuline, les
réserves de glycogène du foie (et des muscles) peuvent arriver à saturation. L’excé-
dent de glucose passe alors par la voie lipidique pour le stockage. Par la lipogenèse
de novo, le glucose est transformé en acides gras circulants qui s’ajoutent à ceux
provenant de l’apport alimentaire et des réserves des tissus adipeux. Ces acides
gras suivront ensuite trois destinations : l’oxydation dans la mitochondrie, un as-
semblage et un export vers les autres organes sous forme de lipoprotéine ou la
production de triglycérides et le stockage sous forme de gouttelettes lipidiques
dans les hépatocytes [30]. Cette voie de stockage est normalement mineure chez
un individu sain et dont le régime alimentaire est équilibré.
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2.3 La stéatose hépatique non-alcoolique
2.3.1 Définition, prévalence et étiologie
La stéatose est déﬁnie comme une accumulation anormale de lipides dans les
hépatocytes. Biochimiquement, une accumulation lipidique dépassant les 5% du
poids du foie atteste d’un état de stéatose [31]. En pratique, le diagnostic se fait
histologiquement lorsque plus de 5% des hépatocytes présentent des macrovésicules
ou "gouttelettes" de lipides [32]. Lors d’études par SRM, la stéatose est déﬁnie par
une fraction lipidique (pourcentage de lipides dans le volume étudié par rapport à
l’eau) dépassant 5,56% [4].
La stéatose ainsi déﬁnie est divisée en quatre grades de sévérité en fonction de la
proportion d’hépatocytes renfermant une gouttelette lipidique :
— grade 0 : moins de 5% des hépatocytes sont touchés, le foie est considéré
normal ;
— grade 1 : de 5% à 33% des hépatocytes sont concernés, la stéatose est faible ;
— grade 2 : de 34% à 66% des hépatocytes sont concernés, la stéatose est dite
modérée ;
— grade 3 : plus de 66% des hépatocytes présentent une goutte de lipides, la
stéatose est alors sévère.
D’autre part, il existe deux types de stéatoses suivant la distribution des vacuoles
lipidiques dans les hépatocytes. Le premier type est une forme micro-vésiculaire de
la stéatose où un hépatocyte est occupé par plusieurs petites gouttelettes lipidiques
sans déplacement de son noyau. Cette forme est la plus grave et peut être vue dans
le cas de la toxicité de plusieurs médicaments, d’un défaut d’oxydation des acides
gras, d’alcoolisme ou de pathologies telles que le syndrome de Reye [33–35]. Le type
le plus courant est la stéatose macro-vacuolaire, où un hépatocyte touché contient
une seule grande goutte de lipides, qui déforme sa paroi et déplace le noyau de la
cellule vers sa périphérie. Ce type de stéatose est le plus commun et est observé
chez des patients alcooliques, ou souﬀrant de NAFLD (pour Non Alcoholic Fatty
Liver Disease en anglais) [36], dont il est le premier stade susceptible d’évoluer vers
une stéatohépatite (NASH pour Non-Alcoholic StatoHepatitis en anglais) étant une
stéatose associée à des lésion nécrotiques, ou une cirrhose non-alcoolique. Du fait
de leur caractère non-alcoolique, le diagnostic de ces pathologies ne peut être fait
que dans le cas d’une consommation journalière inférieure à trois verres d’alcool
pour un homme et deux verres d’alcool pour une femme [30]. En plus de la prise en
compte des habitudes de consommations, il doit y avoir absence de prédisposition
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génétique ou d’autres maladies telles que le syndrome métabolique.
Au cours des dernières années, la NAFLD a représenté 75% des maladies chro-
niques du foie aux Etats-Unis [37]. On estime que 20 à 30% de la population gé-
nérale du monde occidental est concernée [38], et approximativement un milliard
d’individus dans le monde [30] sont touchés. Un facteur connu de prédisposition à
la stéatose est l’obésité, surtout dans le cas de la présence d’un diabète de type 2.
En eﬀet, la stéatose touche 90% des personnes en obésité morbide [38] et 70% des
patients de diabète de type 2 [39]. Enﬁn, en raison de l’augmentation croissante
de l’obésité dans le monde, la NAFLD est devenue plus commune que les maladies
dues à l’alcool [40].
2.3.2 Méthodes de détection non-invasives
Aujourd’hui encore, le gold-standard pour le diagnostic de la stéatose est l’ana-
lyse histologique d’une biopsie (ﬁgure 2.3). En plus d’être invasive, souvent dou-
loureuse et source de complications, rendant cette méthode non reproductible et
inadaptée au suivi longitudinal d’un patient, la quantiﬁcation de la stéatose est
très dépendante de l’opérateur, à savoir le pathologiste. De plus, le résultat est ob-
tenu à partir d’une inﬁme partie du tissu hépatique et n’est donc pas représentatif
de l’ensemble du foie. De nombreuses recherches portent donc sur le développe-
ment d’outils de diagnostic de la stéatose par l’utilisation de méthodologies non
invasives.
Figure 2.3 – Coupe histologique d’une biospie du foie d’un patient présentant une
stéatose de grade 1. Les vacuoles lipidiques ont été segmentées semi-automatiquement
(jaune). Source : d’Assignie et al. [41]
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Marqueurs sérologiques
Plusieurs méthodes de diagnostic de la stéatose à partir de marqueurs séro-
logiques ont été développées sous forme de "scores" calculés par une combinai-
son de paramètres issus des prélèvements sanguins (cholestérol, triglycérides, glu-
cose, etc...) ou environnementaux (tour de taille, genre, indice de masse corporelle
(IMC)). L’un des plus complexes est le SteatoTest R© [42] utilisant douze compo-
sants dont des marqueurs de ﬁbrose et de nécrose hépatocytaire (FibroTest R© et
Acti-Test R© respectivement [43]) n’étant pas toujours disponibles dans les centres
hospitaliers. Ce score présente une sensibilité allant jusqu’à 90% et une spéciﬁcité
de 88% pour le diagnostic d’une stéatose faible (> 5%), et a été validé par com-
paraison avec une méthode échographique. Deux autres scores, le FLI (pour Fatty
Liver Index ) [6] et le NAFLD liver fat score [7] prennent en compte des données
issues des prélèvements sanguins (triglycérides, gamma-glutamyl-transpeptidase,
insuline, alanine aminotransferase et aspartate aminotransferase), des paramètres
cliniques du patient tels que la présence du syndrome métabolique, d’un diabète
de type 2, ou encore le tour de taille du patient et son IMC. Ces deux scores
permettent le diagnostic d’une stéatose de grade 1 avec 84% et 86% de précision,
respectivement. A la diﬀérence du SteatoTest R©, ces deux scores sont facilement
applicables en routine clinique et peu coûteux par rapport à des méthodologies
telles que l’échographie ou l’IRM.
Cependant, ces scores n’ayant pas été validés par la même technologie (échogra-
phie, SRM, biopsie), il paraît diﬃcile de les comparer entre eux pour en détermi-
ner le plus approprié au diagnostic de la stéatose. De plus, ces scores sont pour
le moment utilisés dans le but de mieux sélectionner les patients à risques aﬁn de
les orienter vers un examen clinique tel que l’échographie, ou de leur donner des
conseils d’hygiène de vie.
Enﬁn, ces marqueurs sérologiques permettent le diagnostic de la stéatose, mais
n’informent pas sur le grade d’avancement de cette stéatose, ne permettant donc
pas l’observation de l’évolution de l’état d’un patient au cours d’un traitement ou
d’un régime.
Examens échographiques
L’examen échographique utilise la capacité des tissus à réﬂéchir les ondes ul-
trasonores. La stéatose, observée lors de ce type d’examination, se traduit par une
augmentation de l’échogénicité du tissu hépatique en raison de la présence des
lipides intracellulaires. Du fait de sa disponibilité dans tous les environnements
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hospitaliers et de son faible coût, l’échographie est très largement utilisée pour le
premier diagnostic de la stéatose. En plus de la simple observation de l’aspect du
foie, des indicateurs semi-quantitatifs pour la quantiﬁcation de la stéatose ont été
développés [44,45], utilisant l’évaluation du contraste entre le foie et le rein (ﬁgure
2.4), la visibilité des vaisseaux sanguins hépatiques, et de la limite avec la vésicule
biliaire. Cependant, la sensibilité et la spéciﬁcité de l’examen échographique varient
beaucoup suivant la méthode utilisée (60-94% et 66-95%, respectivement [46]). De
plus, ces méthodes ne permettent pas la détection d’une stéatose en dessous de
20% de lipides hépatiques, et sont très opérateur-dépendantes. En eﬀet, une étude
a montré une corrélation intra-opérateurs allant de 55% à 68% s’agissant de dé-
terminer le degré de sévérité de l’inﬁltration lipidique hépatique [47].
Figure 2.4 – Echographies d’un foie non-stéatotique (A) et stéatotique (B). Chez le
patient souﬀrant de stéatose (B), l’échogénicité du foie (étoile blanche) est augmentée
par rapport à celle du rein (ﬂèches blanches), alors que dans le cas du foie sain (A), les
échogénicités de ces deux structures sont simlilaires. Source : Schwenzer et al [48]
Des études récentes proposent l’utilisation de la sonde Fibroscan R©(Echosens,
France), utilisant l’élastographie impulsionnelle à vibration contrôlée (VCTE pour
Vibration Controlled Transient Elastography en anglais), pour la mesure simulta-
née de l’élasticité hépatique et du paramètre CAP (pour Controlled Attenuation
Parameter [8] en anglais). La sonde, originellement développée pour la mesure de
la ﬁbrose, permet l’évaluation simultanée de l’élasticité, corrélée à la ﬁbrose, et
du CAP, corrélé au pourcentage de stéatose. Le diagnostic d’une stéatose dès 11%
d’inﬁltration lipidique, ainsi que la distinction des grades de sévérité de la stéa-
tose devient ainsi possible par un examen échographique, non-opérateur-dépendant
puisque la sonde contrôle jusqu’à la force appliquée par ce dernier lors de l’exa-
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men. Cet outil s’est même révélé plus performant que les tests sérologiques pour
la détection des stéatoses de bas grades [49] et permet l’évaluation de la stéatose
sur un volume étant jusqu’à cent fois plus gros que celui d’une biopsie.
Malgré ces multiples développements, l’une des principales diﬃcultés de l’examen
échographique est la prise en charge de patients obèses, présentant une épaisse
couche graisseuse sous-cutanée, rendant l’imagerie ultrasonographique compliquée
et très peu résolue. Dans le cas de l’utilisation du Fibroscan R© et du CAP, l’utili-
sation d’une sonde XL est alors nécessaire, permettant la mesure du CAP à une
profondeur comprise entre 35 et 75 mm (contre 25-65 mm pour la sonde M). Cepen-
dant, l’examen reste diﬃcile à appliquer chez certains patients souﬀrant d’obésité
morbide.
Imagerie par tomodensitométrie
L’imagerie par tomodensitométrie (scanner-X ou CT-scan pour Computed to-
mography en anglais) est l’absorption des rayons X par les tissus. Son avantage est
la visualisation précise de l’intégralité du foie, semblant faire de cette méthodolo-
gie un outil de choix pour le diagnostic de la stéatose sur la globalité de l’organe.
L’imagerie par tomodensitométrie sans agent de contraste est la modalité la plus
performante pour la détection d’une stéatose à partir du grade 2, soit une inﬁl-
tration lipidique dépassant environ 30%, avec des valeurs de 82% et 100% pour la
sensibilité et la spéciﬁcité, respectivement [48]. Plus le degré d’inﬁltration lipidique
est élevé, plus l’absorption du foie est diminuée, entraînant un organe plus sombre
sur l’image obtenue. Le diagnostic peut se faire par l’observation unique de l’ab-
sorption hépatique - une valeur inférieure à 40 unités de Hounsﬁeld (UH) atteste
de la présence de stéatose alors qu’une valeur de 50-57 UH est signe d’un organe
sain -, par la diﬀérence entre l’absorption du foie et de la rate - une absorption
hépatique dont la valeur est inférieure à celle de la rate par moins de 10 UH est
signe de stéatose - ou par le ratio de la valeur d’absorption de la rate par rapport
à celle du foie - un ratio inférieur à 0,8 diagnostique une stéatose [50] (ﬁgure 2.5).
Des techniques d’acquisition avec l’utilisation d’agent de contraste ont été déve-
loppées dans le but de limiter le temps d’exposition aux rayons X du patient.
Cependant, le diagnostic de la stéatose est souvent biaisé en raison de la variabi-
lité de la mesure en fonction de la quantité de produit injectée et du temps entre
l’injection et l’acquisition [51].
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Figure 2.5 – Image tomodensitométrique acquise chez un patient sain (A), le foie
apparaît en hypersignal et présente une absorption de 58 UH (rate : 46 UH), et chez un
patient atteint de stéatose (B), la valeur d’absorption du foie est de 34 UH (rate : 41
UH). Source : Schwenzer et al [48]
De manière générale, le caractère ionisant de l’imagerie par tomodensitométrie,
en plus de la variabilité des mesures d’absorption en fonction des divers matériels
utilisés, font que cette méthodologie n’est pas cliniquement acceptable pour le
diagnostic de la stéatose. D’autant plus qu’une faible stéatose n’est pas détectable.
Enﬁn, cette modalité d’imagerie ne permet pas la distinction entre une stéatose
et d’autres maladies du foie aﬀectant l’absorption du tissu hépatique. De plus, la
présence simultanée de deux pathologies ayant un eﬀet inverse l’une de l’autre sur
la valeur d’absorption hépatique, rend le diagnostic compliqué. C’est le cas par
exemple pour un patient souﬀrant simultanément d’une stéatose, diminuant l’ab-
sorption, et d’une hémochromatose, dont la surcharge en fer augmente l’absorption
hépatique.
Imagerie et spectroscopie par résonance magnétique
A partir des paramètres magnétiques intrinsèques au tissu hépatique, notam-
ment la diﬀérence de déplacement chimique (cf §1.1.2) entre l’eau et les lipides
ainsi que la densité de proton, il est possible de quantiﬁer la fraction lipidique,
et donc de diagnostiquer une stéatose par les méthodes d’imagerie (IRM) et de
spectroscopie (SRM) par résonance magnétique.
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Figure 2.6 – Images obtenues par la méthode de Dixon chez un patient atteint de
stéatose de grade 3 (fraction lipidique de 43%). (A) Acquisition en opposition de phase
et (B) acquisition en phase. Source : Schwenzer et al [48]
En IRM, la principale méthode employée pour l’évaluation de la fraction lipi-
dique a été présentée par Dixon et al. [52], utilisant la diﬀérence entre les fréquences
de résonance de l’eau et de signal des protons des groupements méthylènes des li-
pides. Deux images sont acquises, l’une où ces signaux sont en phase, et l’autre
où ils sont en opposition de phase, permettant le calcul de détermination de la
fraction lipidique hépatique (ﬁgure 2.6). Cependant, dans le cas d’un grade avancé
de stéatose, cette méthode ne permet pas de savoir quelle est la contribution ma-
joritaire au signal entre l’eau et les lipides, entraînant un diagnostic erroné chez
certains patients. Pour pallier ce problème, des études ont proposé l’utilisation de
la méthode de Dixon à trois points, ajoutant donc une acquisition [53]. Si cela
permet la distinction du vrai signal de l’eau et du vrai signal des lipides, l’in-
convénient majeur est le temps d’acquisition ajouté, et donc la durée de l’apnée
du patient. La méthode IDEAL (pour Iterative Decomposition of water and fat
with Echo Asymmetry and Least-squares estimation en anglais) a été proposée par
Reeder et al. [54–56], et permet une séparation des signaux de l’eau et des lipides
en acquiérant plusieurs images à diﬀérents temps d’écho, de manière rapide, et
optimise les performances de rapport signal sur bruit aﬁn de pallier la perte de
signal par la pondération en T ∗2 dans le cas d’une forte présence de fer dans le tissu
hépatique (pour des patients atteints d’hémochromatose par exemple). Lorsqu’une
correction en T ∗2 est appliquée, l’évaluation de la fraction lipidique par densité de
proton est réalisée par le calcul d’une image MRI-PDFF (pourMagnetic Resonance
Imaging - Proton Density Fat Fraction en anglais) (ﬁgure 2.7). Cette technique
présente de bons résultats pour le diagnostic d’une stéatose légère, en corrélation
avec des résultats histologiques, avec une sensibilité et une spéciﬁcité de 90% et
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91%, respectivement [57]. De plus le diagnostic n’est pas aﬀecté par la présence
d’autres pathologies [58].
Figure 2.7 – Images issues de la séquence d’acquisition pour le calcul de la fraction
lipidique hépatique (PDFF) chez une patiente présentant une stéatose de grade 3 (frac-
tion lipidique de 39% mesurée par biopsie). (A-F) Images acquises avec diﬀérents temps
d’écho. (G) Intensité du signal dans un pixel d’intérêt pour chaque temps d’écho utilisé.
(H) Image obtenue par le calcul de la PDFF (valeur moyenne mesurée de 38%). Source :
Tang et al [58]
En plus de l’imagerie, la résonance magnétique permet l’application de la spec-
troscopie. Le spectre obtenu est le reﬂet de la composition moléculaire de l’échan-
tillon, ou du volume d’intérêt, dans lequel l’acquisition a été réalisée. Dans le cas des
lipides, les diﬀérents groupements chimiques de la molécule d’acide gras résonnent
à une fréquence qui leur est propre (cf §2.4.2 de ce chapitre), d’où l’observation de
plusieurs résonances sur le spectre, à diﬀérents déplacements chimiques et d’ampli-
tude variable en fonction de la quantité de ce groupement dans le volume d’intérêt
(densité de proton). Par l’observation de la résonance associée au groupe lipidique
majoritairement présent (à 1,3 ppm) et de la résonance de l’eau (à 4,7 ppm), la
fraction lipidique est mesurée, permettant le diagnostic d’une stéatose dès le grade
1 (à partir de 5,56% [4]) en accord avec le contenu lipidique hépatique évalué à
partir d’une biopsie [2]. En revanche, à la diﬀérence de l’IRM, la SRM n’évalue
qu’un volume limité du tissu hépatique, allant de 1 cm3 à 27 cm3 en clinique.
L’imagerie spectroscopique est une solution à l’observation du "foie entier" par
spectroscopie, mais la résolution est amoindrie par rapport à une image acquise
par IRM classique, et le temps d’acquisition très long (de l’ordre de 10 min contre
50
CHAPITRE 2. LES LIPIDES HEPATIQUES
environ 2 min pour une acquisition de SRM SVS) la rend diﬃcilement applicable
dans un contexte clinique. De même, une acquisition en SRM SVS est plus longue
qu’une acquisition standard en IRM, d’où une utilisation limitée de cette technique
pour le diagnostic clinique de la stéatose.
Quant à la quantiﬁcation de la fraction lipidique, la SRM ne semble pas appor-
ter d’information supplémentaire par rapport à l’IRM. Cependant, la composition
moléculaire détaillée du tissu analysé est observable sur un spectre de SRM, alors
que ces informations ne sont pas accessibles à partir d’une acquisition d’IRM.
C’est grâce à ces informations supplémentaires que la quantiﬁcation de la compo-
sition lipidique, en diﬀérenciant les diﬀérents acides gras et leur proportion, peut
être envisagée. Diﬀérentes méthodes de quantiﬁcation de cette composition sont
proposées dans la littérature (cf chapitre 4), mais leur application pour la quan-
tiﬁcation des lipides hépatiques est encore à l’étude dans le domaine pré-clinique.
En conclusion, les méthodes basées sur le principe physique de la résonance
magnétique sont les plus appropriées pour le diagnostic d’une stéatose de ma-
nière non-invasive, puisque l’inﬂuence d’autres pathologies peut être corrigée et
que la pathologie est détectable dès le grade 1. La composition détaillée des lipides
hépatiques semble être une application de la SRM. Cette modalité non-invasive
permettrait de remplacer la méthode biochimique de chromatographie en phase
gazeuse à partir de biopsie, dans le cadre de la recherche d’un potentiel biomar-
queur spéciﬁque de la stéatose ou de l’évolution de la stéatose. Par exemple, une
étude par chromatographie en phase gazeuse a mis en évidence une augmentation
de la quantité de deux types d’acides gras (l’acide palmitique, acide gras saturé, et
l’acide oléique, acide gras mono-insaturés ; cf § dans la suite de ce chapitre pour
leur déﬁnition) avec l’augmentation de la taille des gouttelettes lipidiques [59].
2.4 Triglycérides et acides gras
Au niveau hépatique, les acides gras (AG) sont stockés sous forme de molé-
cules de triglycérides. Une molécule de triglycéride (en vert) est formée suivant
la réaction chimique (équation 2.1) d’estériﬁcation entre une molécule de glycérol
(en rouge) et trois molécules d’AG (en bleu). Pour simpliﬁer, les trois AG utilisés
dans l’équation 2.1 ont le même radical "R". En réalité, il est possible d’obtenir
un triglycéride composé de trois AG diﬀérents (ﬁgure 2.8).
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+ 3 H2O (2.1)
Les AG sont des acides carboxyliques dont la chaîne carbonée, aliphatique
linéaire, compte un nombre pair de carbones compris entre quatre et trente-six
atomes, et peut présenter des doubles liaisons. C’est en fonction de ces doubles










Figure 2.8 – Exemple de molécule de triglycéride formée de trois chaînes d’AG diﬀé-
rentes. La chaîne supérieure est l’acide palmitique, AG saturé long de quatorze atomes de
carbone, noté 14 : 0. La chaîne centrale est l’acide oléique, AG insaturé long de dix-huit
atomes de carbone et présentant une double liaison (mono-insaturé) en position 9, noté
18 : 1 n − 9. La chaîne inférieure est l’acide linoléique, AG insaturé long de dix-huit
atomes de carbone et présentant deux doubles liaisons (poly-insaturé ou di-insaturé) dont
la première est en position 6, noté 18 : 2 n− 6.
Les AG les plus courants ont un nom particulier qui leur est attribué tel que
l’acide palmitique, ou l’acide oléique par exemple. Cependant, lors des études bio-
chimiques de la composition en AG des lipides hépatiques, les nomenclatures bio-
chimique et "en oméga" sont utilisées. Un AG sera donc noté C : D n − x où
C désigne le nombre d’atomes de carbone de la chaîne, D le nombre de doubles
liaisons et x la position de la première double liaison à partir du groupement mé-
thyl (CH3) terminal de la molécule d’AG, d’après la nomenclature "en oméga"
(ﬁgure 2.8). Ainsi l’acide palmitique et l’acide oléique sont désignés par 16 : 0 et
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18 : 1 n− 9, respectivement.
De manière générale, les AG sont regroupés en fonction de la présence ou non
de double liaison sur leur chaîne carbonée : les acides gras insaturés (AGI) ou
saturés (AGS), respectivement. Au sein des AGI, deux sous-groupes sont pris en
compte : les acides gras mono-insaturés (AGMI) et poly-insaturés (AGPI), pré-
sentant une et plusieurs doubles liaisons, respectivement. Parmi les AGPI, il est
courant de distinguer les plus fréquents lorsque l’on travaille au niveau des trigly-
cérides hépatiques : les ω6, présentant un minimum de deux doubles liaisons dont
la première est sur le sixième carbone suivant la nomenclature "en oméga", et les
ω3, ou présentant un minimum de trois doubles liaisons dont la première est sur
le troisième carbone suivant la nomenclature "en oméga".
D’après des études biochimiques à partir de biopsies hépatiques chez des pa-
tients [59, 60] et chez la souris [61–63], les AG détectés présentent une chaîne
carbonée allant de quatorze à vingt-deux carbones, et de zéro à six doubles liai-
sons. Les diﬀérents AG sont donc : 14 : 0, 14 : 1 n − 7, 16 : 0, 16 : 1 n − 7,
18 : 0, 18 : 1 n − 9, 18 : 2 n − 6, 18 : 2 n − 3, 20 : 4 n − 6, 20 : 5 n − 3 et
22 : 6 n− 3. Or, il est important de faire la distinction entre une détection et une
quantiﬁcation des AG faite sur la totalité des lipides hépatiques, et donc incluant
notamment les phospholipides membranaires, et une détection et quantiﬁcation
sur les triglycérides hépatiques qui seront les seuls visibles par SRM in vivo du
fait de la faible mobilité des phospholipides (T2 très court). De cette façon, parmi
les AG précédents, ceux présentant les plus longues chaînes carbonées et plus de
trois doubles liaisons ne sont pas à prendre en compte lors de la quantiﬁcation de
la composition des lipides hépatiques (et donc triglycérides) par SRM [60].
2.4.2 Nomenclature utilisée en SRM
Un spectre de RMN est constitué de "pics" correspondant aux résonances des
métabolites présents dans l’échantillon observé. La position de chaque résonance
est connue et appelée déplacement chimique, correspondant à la diﬀérence de fré-
quence de résonance entre le métabolite concerné et celui dont la résonance est
prise comme référence lors de l’acquisition. Dans le cas de l’observation des li-
pides, et plus précisément des AG constituant les triglycérides dans notre cas, du
fait de la taille importante d’une molécule d’AG, chaque résonance ne correspond
pas à un AG mais à un groupement chimique constituant la molécule. La corres-
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pondance entre les résonances présentes sur un spectre de SRM de lipides et les
groupements chimiques associés est présentée par la ﬁgure 2.9. La nomenclature
utilisée est celle issue du logiciel LCModel (Version 6.3-0L, Stephen Provencher,
Oakville, ON, Canada) [64] qui a été utilisé lors des études présentées dans ce ma-
nuscrit. L’AG utilisé comme exemple est l’acide linoléique (AG insaturé présentant
deux doubles liaisons) car il présente tous les groupements chimiques détectables


















































Figure 2.9 – Spectre acquis à 4,7 T dans un tube d’huile de tournesol. La nomenclature
utilisée par le logiciel LCModel, et dans la suite de ce manuscrit, est indiquée par une
ﬂèche pour chaque résonance. Chaque résonance est associée au groupement chimique,
présent sur la molécule d’AG, correspondant à la même couleur utilisée pour le nom de la
résonance et les protons de la molécule. L’AG utilisé pour l’exemple est l’acide linoléique
(18 : 2 n − 6). La liaison avec la chaîne de glycérol du triglycéride auquel l’AG est
raccroché est symbolisée par les points en début de molécule.
Par l’étude de relations entre les diﬀérentes résonances les unes par rapport
aux autres, suivant des méthodes proposées dans la littérature (cf chapitre 4),
il est possible de déterminer les quantités relatives de chaque type d’AG (AGS,
AGI, AGMI et AGMI) composant les lipides du volume d’intérêt. On remarque
que la résonance Lip28, correspondant au groupement méthylène entouré de deux
doubles liaisons, ne sera présent que sur des molécules d’AG présentant au moins
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deux insaturations, permettant la distinction entre les AG mono-insaturés et poly-
insaturés. Dans le cas d’un échantillon contenant très peu d’AGPI par rapport aux
autres types d’AG, l’amplitude de la résonance Lip28 sera beaucoup plus faible,
par exemple.
Pour les travaux présentés dans ce manuscrit, le logiciel LCModel, véritable
boîte noire de traitement du signal de SRM, a été préféré au logiciel jMRUI
v5.0 [65, 66], qui est aussi très utilisé dans la littérature. Ce choix pour le logi-
ciel LCModel se justiﬁe puisque l’apport par l’utilisateur de connaissances a priori
n’y est pas nécessaire, pour la quantiﬁcation des signaux complexes des résonances
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CHAPITRE 3. EFFET DE LA SUPPRESSION DU SIGNAL DE L’EAU
L’importance de l’information métabolique apportée par la quantiﬁcation des
lipides hépatiques, a fait de la SRM une méthode de choix pour la recherche dans
ce domaine. Or, lors d’études pré-cliniques et cliniques, ayant pour objectif la
quantiﬁcation de la fraction lipidique (FL) ou de la composition en AG des lipides
hépatiques, le protocole d’acquisition peut utiliser un spectre, acquis sans suppres-
sion du signal de l’eau [2,4,10,11,18,67,68], ou deux spectres, l’un sans et l’autre
avec suppression du signal de l’eau [3,15,20,26,69–73]. Si ces deux méthodologies
sont utilisées dans la littérature, ni l’une ni l’autre n’a valeur de référence et, à ce
jour, aucune étude n’a proposé de comparaison qualitative et/ou quantitative de
ces protocoles d’acquisition.
L’objectif du travail présenté dans ce chapitre a donc été d’évaluer de façon quanti-
tative l’eﬀet de la suppression du signal de l’eau sur la quantiﬁcation des résonances
associées aux lipides hépatiques. Pour cette évaluation, le logiciel LCModel (Ver-
sion 6.3-0L, Stephen Provencher, Oakville, ON, Canada) [64] a été utilisé pour le
traitement des données pré-cliniques et cliniques. Les analyses ont été réalisées sur
des spectres de SRM acquis in vivo à 4,7 T chez des souris, obèses ou non, et à
3,0 T chez des patients suspectés de présenter une stéatose.
Un article présentant les résultats de notre étude a été accepté par le journal
"Magnetic Resonance in Physics, Biology and Medicine" (Annexe A).
3.1 Animaux, patients et protocole expérimental
3.1.1 Animaux et patients
Quinze souris femelles (c57BL/6JRj), âgées de cinq semaines, ont été utilisées
pour cette étude, dont neuf obèses (ob/ob et db/db) (Janvier Labs, Le Genest-
Saint-Isle, France). Ces animaux ont initialement été utilisés dans le cadre d’une
collaboration avec l’équipe de Bernard Fromenty (Unité Foie, Métabolisme, Can-
cer ; INSERM UMR991) sur l’étude des eﬀets hépatiques du paracétamol chez des
populations obèses présentant une stéatose. Notre étude méthodologique sur l’eﬀet
de la suppression du signal de l’eau a été réalisée parallèlement, en proﬁtant de
ces données in vivo. L’anesthésie a été réalisée par injection intra-péritonéale d’un
mélange de kétamine (55 mg/kg) et de xylazine (5,5 mg/kg). Dans le but d’ob-
tenir diﬀérents niveaux d’inﬁltration de lipides hépatiques, de faible ou modéré à
sévère, trois acquisitions de SRM ont été eﬀectuées sur chaque souris à trois stades
diﬀérents du protocole (jour 0, 14 et 28), d’où un total de 45 spectres acquis.
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Onze patients (âge = 49± 12 ans) suspectés de présenter une stéatose ont été inclus
dans l’étude clinique (CHU de Pontchaillou, Rennes). Là encore, nous avons pu
bénéﬁcier, pour notre étude méthodologique, de données cliniques issues du suivi
médical de ces onze patients lors d’une collaboration avec l’équipe du professeur
Yves Gandon (département de Radiologie du CHU de Pontchaillou à Rennes) et
du docteur Elise Bannier (équipe VisAGeS ; INSERM U746). Un seul examen de
SRM a été eﬀectué sur chaque patient.
Toutes les expérimentations, pré-cliniques et cliniques, ont été approuvées par le
comité local d’éthique animale et le comité d’examen institutionnel respectivement.
3.1.2 Protocole expérimental
Protocole pré-clinique d’acquisition de SRM in vivo
Les acquisitions sur modèles murins ont été réalisées à 4,7 T en utilisant un
spectromètre imageur dédié au petit animal (47/40 USR Bruker Biospec, Bruker
BioSpin GmbH, Ettlingen, Germany) avec un canon de gradient BGA12 (force
maximum de 400 mT/m) et une bobine RF volumique de 72 mm de diamètre
interne. Toutes les acquisitions ont été synchronisées avec la fréquence respiratoire
de chaque animal.
Pour la localisation anatomique, des images RARE multi-coupes pondérées en T1
(RARE : Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement [74] en anglais) ont été
acquises avec les paramètres suivants (durée de l’acquisition = 2 min) :
— TR = 900 ms ;
— TE = 11,7 ms ;
— nombre de coupes = 20 ;
— épaisseur de coupe = 1 mm ;
— champ de vue = 5x5 cm2 ;
— matrice = 192x192 ;
— nombre d’accumulations = 3.
La séquence PRESS (cf §1.2.1 du chapitre 1) a été utilisée pour les acquisitions
de SRM dans un voxel d’intérêt (VOI) de 3x3x3 mm3 positionné dans le lobe droit
du foie. Pour chaque souris, deux spectres ont été acquis. Le premier a été acquis
sans suppression du signal de l’eau (noWS), avec les paramètres suivants (durée
de l’acquisition ≈ 4 min 30 s) :
— TR = 4000 ms ;
— TE = 11 ms ;
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— nombre d’accumulations = 64 ;
— nombre de "dummy scans" = 4.
Le second a été acquis avec suppression du signal de l’eau (WS), et les paramètres
(durée de l’acquisition ≈ 4 min 30 s/11 min pour les souris obèses/contrôles) :
— TR = 2500 ms ;
— TE = 11 ms ;
— nombre d’accumulations = 64/256 pour les souris obèses/contrôles ;
— nombre de "dummy scans" = 4.
Le module de suppression du signal de l’eau VAPOR (cf §1.2.2 du chapitre 1) a
été utilisé pour les acquisitions avec suppression du signal de l’eau, avec une bande
passante de 150 Hz. Un ajustement manuel des gains des impulsions de suppression
du signal de l’eau a été réalisé pour chaque souris aﬁn d’optimiser la suppression
de la résonance de l’eau.
Protocole clinique d’acquisition de SRM in vivo
Il est à noter que, ces acquisitions ayant été réalisées dans le cadre d’un suivi
clinique des patients, le protocole utilisé n’a pu être modiﬁé pour notre étude
méthodologique.
Les acquisitions cliniques ont été réalisées avec un spectromètre imageur de 3,0 T
(Verio, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Germany) utilisant une bobine RF
thorax à 32 canaux pour la réception. Pour la localisation anatomique, la séquence
HASTE (HASTE : Half-Fourier Acquisition Single-shot Turbo Spin Echo [75] en
anglais) a été utilisée pour acquérir des images multi-coupes pondérées en T2 avec
les paramètres suivants (durée de l’acquisition = 2 min) :
— TR = 1000 ms ;
— TE = 96 ms ;
— nombre de coupes = 30 ;
— épaisseur de coupe = 5 mm ;
— champ de vue = 38x28 cm2 ;
— résolution spatiale = 1,5x1,2 mm2.
La séquence STEAM a été utilisée pour les acquisitions de SRM dans un voxel
d’intérêt de 30x30x30 mm3 placé dans le lobe droit du foie de chaque patient,
en évitant les gros vaisseaux sanguins. Comme dans le cas des acquisitions pré-
cliniques, deux spectres ont été acquis sur chaque patient. Le premier sans sup-
pression du signal de l’eau (noWS), le second (WS) avec l’utilisation du module
de suppression du signal de l’eau WET et les paramètres d’acquisition suivants
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(durée de l’acquisition = 10 s) :
— TR = 4000 ms ;
— TE = 20 ms ;
— nombre d’accumulations = 2.
Pour chaque acquisition de SRM, il a été demandé au patient de retenir sa respira-
tion. Contrairement aux acquisitions pré-cliniques, aucun ajustement du module
de suppression du signal de l’eau WET n’a été eﬀectué lors de ces acquisitions.
Traitement des données spectrales
Figure 3.1 – Spectres de SRM acquis, sans (noWS) ou avec (WS) suppression du signal
de l’eau, sur le foie d’une souris présentant une forte fraction lipidique (FL = 36,5%).
Chaque résonance d’intérêt est indiquée par une ﬂèche sur le spectre sans suppression
du signal de l’eau (noWS). La faible amplitude de la résonance de l’eau présente sur le
spectre WS atteste d’une bonne suppression du signal de l’eau par le module VAPOR.
Tous les spectres, pré-cliniques et cliniques, ont été traités avec le logiciel LC-
Model sans introduction de connaissances a priori. Neuf résonances associées aux
lipides ont été identiﬁées, mais seules sept de ces résonances ont été utilisées dans
cette étude (ﬁgure 3.1), celles correspondant aux protons de la chaîne de glycérol
ne présentant pas d’intérêt ici. La résonance Lip13 (correspondant aux protons des
groupements (CH2)n à 1,3 ppm) est la résonance principale des lipides et est équi-
valente à environ 70% de leur signal total. C’est pourquoi elle est souvent utilisée
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pour quantiﬁer le contenu lipidique total, ou FL. Les autres résonances attribuées
aux lipides, à l’exception des résonances Lip41 et Lip43 (à 4,1 et 4,3 ppm, respec-
tivement) correspondant à la chaîne de glycérol, fournissent une information sur
la composition lipidique [18, 20, 69].
Pour modéliser les résonances des lipides présentes sur les spectres, le logiciel
LCModel utilise une combinaison variable de courbes gaussiennes et lorentziennes.
Ainsi, pour chaque résonance, LCModel fournit :
1. la "concentration", mesurée comme l’aire sous la courbe de la résonance
concernée ;
2. la borne de Cramér-Rao (CRLB), donnant une estimation de la ﬁabilité de
la mesure.
Pour la suite de cette étude, seuls les spectres dont les valeurs de CRLB relevées
pour chacune des résonances d’intérêt étaient inférieures à 10% (cf §3.2.2 page
68) ont été utilisés. Ainsi, pour les données pré-cliniques, sur les 45 couples de
spectres (sans et avec suppression du signal de l’eau) à notre disposition, 38 ont
été exploitables. Pour les données cliniques, les 11 couples de spectres (sans et avec
suppression du signal de l’eau) ont été exploitables.
Calcul de la fraction lipidique et définition des sous-groupes
La FL a été calculée, à partir des spectres acquis sans suppression du signal de
l’eau, comme étant le rapport entre l’aire sous la courbe de la résonance Lip13 et





En prenant en compte un seuil de 15% pour la FL (stéatose de grade 1), les don-
nées pré-cliniques et cliniques ont chacune été séparées en deux sous-groupes : le
sous-groupe avec une haute fraction lipique (HFL, FL≥ 15%) et le sous-groupe
avec une faible fraction lipidique (FFL, FL<15%). Le seuil de 15% a été choisi
en rapport avec la documentation du logiciel LCModel. L’utilisation d’un unique
spectre sans suppression du signal de l’eau y est conseillée pour l’évaluation de la
FL de manière générale, et si la FL de l’échantillon observé dépasse 15%.
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Pour les données pré-cliniques : le sous-groupe HFL a compris vingt-cinq spectres,
avec une valeur moyenne de FL de 26,9± 5,5% ; le sous-groupe FFL a compté treize
spectres, avec une valeur moyenne de FL de 1,6 ± 0,5%.
Concernant les données cliniques : le sous-groupe HFL a compris cinq spectres,
avec une valeur moyenne de FL de 27,6 ± 7,8% ; le sous-groupe FFL a compté six
spectres, avec une valeur moyenne de FL de 6,0 ± 3,5%.
Figure 3.2 – Spectres de SRM, traités avec le logiciel LCModel, acquis sans suppression
du signal de l’eau (A) à 4,7 T dans le foie d’une souris avec une fraction lipidique de
15% et (B) à 3,0 T dans le foie d’un patient présentant une fraction lipidique de 13%.
La ﬁgure 3.2 présente des spectres de SRM acquis dans le foie d’une souris
à 4,7 T (ﬁgure 3.2, A) et dans le foie d’un patient à 3,0 T (ﬁgure 3.2, B) avec
une inﬁltration de lipides modérée (FL ≈ 15%). Les caractéristiques spectrales de
ces deux acquisitions étant comparables, il apparaît cohérent d’utiliser la même
stratégie d’acquisition pour des études de SRM pré-cliniques et cliniques dans le
foie, à ces valeurs de champ magnétique.
3.2 Analyses préliminaires
Lors de cette étude, des travaux préliminaires à l’évaluation de l’eﬀet de la
suppression du signal de l’eau sur la quantiﬁcation des résonances lipidiques ont
été réalisés dans le but de vériﬁer la qualité spectrale des données utilisées, d’une
part, et la validité de ces données pour l’objectif principal de ce type d’acquisitions,
à savoir la quantiﬁcation de la composition lipidique, d’autre part. Lors de l’analyse
d’un spectre de SRM, deux résultats permettent d’évaluer les données brutes : le
rapport signal-sur-bruit (SNR : Signal to Noise Ratio en anglais), rapport entre
l’amplitude maximale du signal d’intérêt et le bruit présent, et la largeur à mi-
hauteur (FWHM : Full Width Half Maximum en anglais) de la résonance principale
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(ici il s’agit de la résonance de l’eau). En ce qui concerne l’ajustement de ces
données, c’est à dire la quantiﬁcation des résonances, c’est par l’analyse des valeurs
de CRLB et du résidu que sa précision est vériﬁée. Dans la suite de cette partie,
ces paramètres sont utilisés pour :
1. évaluer la qualité spectrale (FWHM moyenne observée, estimation du bruit
avec ou sans suppression du signal de l’eau) ;
2. vériﬁer la validité du protocole d’acquisition pour la quantiﬁcation des ré-
sonances lipidiques (observation combinée du SNR, de la FWHM et des
valeurs de CRLB) ;
3. eﬀectuer une mesure globale de la qualité de l’ajustement (déviation stan-
dard du résidu par rapport au signal de SRM ajusté).
3.2.1 Evaluation de la qualité spectrale
Mesure de la Full Width at Half Maximum (FWHM)
Les valeurs moyennes de FWHM relevées pour les sous-groupes HFL pré-
clinique (n=25) et clinique (n=5) sont égales à 53 ± 7 Hz et 46 ± 18 Hz, res-
pectivement. Pour les sous-groupes FFL pré-clinique (n=13) et clinique (n=6) ,
les valeurs moyennes de FWHM sont de 59 ± 13 Hz et 32 ± 9 Hz, respective-
ment. Ces valeurs sont en accord avec les valeurs observées dans la littérature, où,
dans la majorité des cas les valeurs de FWHM sont inférieures à 50 Hz [69,70,76],
notamment pour les données pré-cliniques à 4,7 T [20]. Les études pré-cliniques
présentant une FWHM moyenne plus faible que pour nos données sont, le plus
souvent, eﬀectuées à plus haut champ magnétique (à 7,0 T [69]). D’autre part,
lors d’acquisitions eﬀectuées chez le rat, l’utilisation d’un voxel plus volumineux
(voxel de 1200 mm3 [70] ou 125 mm3 [69] contre 27 mm3 dans notre étude) per-
met l’obtention d’un SNR plus élevé pouvant mener à une meilleure résolution
spectrale.
Estimation du bruit
Lors de l’analyse des spectres acquis avec suppression du signal de l’eau, une
nette diminution du rapport signal sur bruit (SNR) a été observée. Le SNR étant
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avec l’amplitude maximale et σ (la déviation standard du bruit) exprimée en unité
arbitraire. Deux hypothèses sont à considérer pour expliquer cette diminution du
SNR :
1. une augmentation du niveau de bruit induite par le module de suppression
du signal de l’eau ;
2. une diminution du signal d’intérêt.
Puisque le module de suppression cible la résonance de l’eau, c’est-à-dire la réso-
nance principale d’un spectre acquis dans le foie, il est évident que l’amplitude du
signal d’intérêt soit diminuée après l’application de cette suppression. Cependant,
il semble important, en raison du questionnement proposé dans ce chapitre, de
vériﬁer qu’une augmentation du bruit ne soit pas provoquée par l’utilisation de la
suppression du signal de l’eau.
La valeur de σ a été calculée pour chaque spectre du sous-groupe HFL pré-
clinique (n=25). Pour ce faire, l’amplitude de la résonance de l’eau a été mesurée
sur le spectre acquis sans suppression du signal de l’eau et divisée par la valeur de
SNR indiquée par LCModel, puis, l’amplitude de la résonance Lip13 a été mesurée
sur le spectre acquis sans suppression du signal de l’eau et divisée par la valeur de
SNR indiquée par LCModel pour le spectre avec suppression du signal de l’eau.
La mesure de l’amplitude de la résonance Lip13 a été faite sur le spectre sans
suppression du signal de l’eau aﬁn de travailler avec la même échelle d’amplitude,
et ainsi obtenir des valeurs de bruit comparables (les amplitudes étant exprimées
en unité arbitraire par LCModel). De cette façon, les valeurs moyennes de niveau
de bruit mesurées sont : 163 ± 31 (u.a.) et 179 ± 44 (u.a.) pour les spectres acquis
sans et avec suppression du signal de l’eau, respectivement. Les valeurs de niveau
de bruit observées sont comparables sans ou avec suppression du signal de l’eau.
Il paraît cohérent d’émettre l’hypothèse que le module VAPOR n’implique pas
de bruit supplémentaire lors de l’acquisition au niveau du foie pour les données
pré-cliniques.
Le niveau de bruit, pour le sous-groupe FFL pré-clinique, n’a pas pu être estimé
en raison de la très faible fraction lipidique de ces animaux, et donc de la très
basse amplitude de la résonance Lip13, la rendant diﬃcile à mesurer de manière
précise. D’autre part, ces mesures n’ont pas pu être eﬀectuées non plus sur les
données cliniques car la suppression du signal de l’eau utilisée (module WET sans
ajustement manuel) ne produit bien souvent qu’une suppression partielle du signal
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de l’eau. Ceci implique une résonance de l’eau plus élevée que la résonance Lip13
associée aux lipides sur certains spectres. De ce fait, le SNR calculé sur les spectres
acquis avec suppression du signal de l’eau n’est pas toujours évalué sur la même
résonance, d’où une comparaison impossible des données entre elles.
3.2.2 Validation du protocole d’acquisition
Les acquisitions de SRM de cette étude ayant pour objectif la quantiﬁcation de
la composition des lipides hépatiques in vivo, il est intéressant et important de véri-
ﬁer que les spectres obtenus permettent un ajustement précis des courbes simulées
des résonances lipidiques sur les données brutes. Ceci a été fait en comparant les
valeurs de CRLB calculées par le logiciel LCModel, pour chacune des résonances
d’intérêt, avec la valeur de SNR et de FWHM du spectre concerné. Dans la suite de
ce paragraphe, les résultats obtenus sur le groupe pré-clinique sont présentés. Les
données cliniques étant moins nombreuses, l’ajout de leur représentation graphique
dans ce manuscrit ne nous a pas semblé essentiel, car n’apportant pas d’informa-
tion nécessaire à la compréhension et à l’illustration de la validation du protocole
d’acquisition. De plus, le module de suppression d’eau n’ayant pas été optimisé lors
des acquisitions cliniques, l’amplitude du signal de l’eau reste supérieure à celle
de la résonance majeure des lipides de la quasi-totalité des spectres, entraînant un
biais dans le calcul des paramètres SNR et FWHM de ces spectres.
Evaluation de la qualité de l’ajustement du modèle sur les données
brutes en fonction de la valeur de SNR
L’augmentation du SNR étant un marqueur de l’amélioration du signal acquis,
et donc une augmentation de la qualité spectrale de nos spectres, il est intuitif de
s’attendre à une diminution des valeurs de CRLB mesurées lors de la quantiﬁcation
des résonances lipidiques. Une décroissance des CRLB de type exponentielle a été
observée lors d’études précédentes eﬀectuées au niveau cérébral [77–79]. Il est alors
possible de déterminer la valeur de SNR minimale permettant une quantiﬁcation
suﬃsamment précise des résonances d’intérêt pour une étude spéciﬁque.
Les représentations graphiques de la valeur de CRLB relevée pour la résonance
Lip13 en fonction du SNR, pour les deux sous-groupes pré-cliniques (HFL et FFL),
ne seront pas présentées en raison des très faibles valeurs obtenues (1 à 2% pour le
sous-groupe HFF et 2 à 10% pour le sous-groupe LFF) pour toutes nos valeurs de
SNR. Cette résonance est donc quantiﬁée de manière robuste dans nos conditions
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expérimentales.
Figure 3.3 – Représentations graphiques des valeurs de CRLB en fonction du SNR
mesurés pour les résonances Lip09 et Lip21 quantiﬁées sur les spectres acquis sans
(noWS) ou avec (WS) suppression du signal de l’eau, pour le sous-groupe HFL pré-
clinique (n=25).
Les valeurs de CRLB associées aux valeurs de SNR, pour les résonances Lip09
et Lip21 du sous-groupe HFL pré-clinique, sont représentées sur la ﬁgure 3.3. Une
tendance exponentielle décroissante de la valeur de CRLB en fonction du SNR est
observée pour chacun des graphiques présentés. Sur chaque graphique, la valeur
de SNR ne descend pas sous 50, à l’exception de deux valeurs pour la résonance
Lip09 obtenues sur les spectres avec suppression du signal de l’eau. De plus, à l’ex-
ception d’un point sur le graphique correspondant aux données issues des spectres
acquis avec suppression du signal de l’eau pour la résonance Lip21, toutes les va-
leurs de CRLB sont inférieures à 10%. Au dessus de ce seuil, la précision de la
quantiﬁcation de la résonance par le logiciel LCModel est considérée comme in-
suﬃsante pour l’exploitation des données qui en sont issues. La documentation de
LCModel propose l’utilisation d’un seuil placé à 5% du fait que, lors de l’étude de
spectres de lipides, la quantiﬁcation des résonances lipidiques se fait à partir de
données empiriques issues d’une base simulée utilisant des combinaisons de gaus-
siennes et lorentziennes. Ceci ayant pour eﬀet une sous-estimation du paramètre
CRLB par rapport au calcul eﬀectué pour le traitement d’un spectre acquis sur
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le cerveau à partir d’une base réelle (le seuil utilisé dans ce cas est CRLB<15%).
Cependant, pour notre étude, le choix d’un seuil placé à 10% a été fait, faisant
l’hypothèse que la valeur de 5% était une limite semblant exagérée et diﬃcile à
atteindre pour toutes les résonances lipidiques d’intérêt. Nos résultats mettent en
évidence que pour la quantiﬁcation des résonances lipidiques dans nos conditions
expérimentales, un SNR de 50 est suﬃsant pour le sous-groupe HFL. Si une préci-
sion supérieure est souhaitée, par exemple CRLB<5%, la valeur minimale de SNR
nécessaire sera de 100.
Figure 3.4 – Représentations graphiques des valeurs de CRLB en fonction du SNR me-
surés pour les résonances Lip09 et Lip21 quantiﬁées sur les spectres acquis sans (noWS)
ou avec (WS) suppression du signal de l’eau, pour les sous-groupes HFL et FFL pré-
cliniques (n=38).
Les données du sous-groupe FFL, pour les résonances Lip09 et Lip21, ont été
utilisées aﬁn d’illustrer des résultats obtenus pour des valeurs de SNR plus faibles,
notamment avec l’utilisation de la suppression du signal de l’eau en présence d’une
quantité très faible de lipides (ﬁgure 3.4). Sans suppression du signal de l’eau, le
SNR est calculé à partir de la résonance de l’eau, toujours très présente que ce
soit pour le sous-groupe HFL ou FFL. Ceci explique l’absence de valeurs de SNR
inférieures à 50 comme pour la ﬁgure 3.3. Des valeurs de CRLB plus élevées sont
cependant observées, correspondant à la quantiﬁcation de ces résonances sur des
spectres où elles ne sont pas, ou peu, visibles. En revanche, pour les données ac-
69
CHAPITRE 3. EFFET DE LA SUPPRESSION DU SIGNAL DE L’EAU
quises avec une suppression du signal de l’eau, le SNR est évalué à partir de la
résonance Lip13, dont l’amplitude est la plus élevée lorsque la suppression du si-
gnal de l’eau est eﬃcace. Des valeurs de SNR bien plus faibles, correspondant aux
spectres acquis pour le sous-groupe FFL, sont obtenues. L’utilisation d’une valeur
minimale de SNR égale à 50 semble pouvoir être conﬁrmée ici (CRLB<10%).
Evaluation de la qualité de l’ajustement du modèle sur les données
brutes en fonction de la FWHM
Le paramètre FWHM a été mesuré sur la résonance dont l’amplitude est la plus
élevée sur le spectre considéré. Dans le cas de cette étude, les résonances ayant la
plus forte amplitude ont été : l’eau et la résonance Lip13 pour les spectres acquis
sans et avec suppression du signal de l’eau, respectivement. La suppression du
signal de l’eau ayant été moins eﬃcace pour les acquisitions cliniques, seules les
données du groupe pré-clinique seront commentées.
L’idéal étant d’avoir une valeur de FWHM la plus basse possible (i.e. des réso-
nances les plus ﬁnes possibles), le réglage du matériel d’acquisition est donc une
étape importante. Cependant, il ne faut pas oublier que la FWHM va aussi dé-
pendre du tissu considéré, du champ magnétique utilisé et des éléments pouvant
perturber l’acquisition du signal (mouvements, battements cardiaques, etc...). Lors
de notre étude pré-clinique, les acquisitions ont été synchronisées avec la fréquence
respiratoire aﬁn d’en minimiser l’eﬀet, et un réglage manuel de la bobine RF a été
réalisé.
La ﬁgure 3.5 présente l’évolution des valeurs de CRLB des résonances Lip09 et
Lip21, relevées sur les spectres du groupe pré-clinique (HFL et FFL), en fonction
des valeurs de FWHM. Pour les données obtenues sans suppression du signal de
l’eau, aucune tendance d’évolution des valeurs de CRLB en fonction de la FWHM
ne semble appraître. Cependant, dans le cas des données acquises avec suppression
du signal de l’eau, les valeurs de CRLB tendent à augmenter avec la FWHM. Ces
constats sont conﬁrmés lors de l’observation séparée des données des sous-groupes
HFL et FFL. A partir de ces graphiques, il semble raisonnable de conclure qu’une
valeur de FWHM comprise entre 40 et 60 Hz est nécessaire, dans nos conditions
expérimentales, pour le respect de la condition CRLB<10%.
70
CHAPITRE 3. EFFET DE LA SUPPRESSION DU SIGNAL DE L’EAU
Figure 3.5 – Représentations graphiques des valeurs de CRLB en fonction de la FWHM
mesurées pour les résonances Lip09 et Lip21 quantiﬁées sur les spectres acquis sans
(noWS) ou avec (WS) suppression du signal de l’eau, pour les sous-groupes HFL et FFL
pré-cliniques (n=38).
Evaluation de la qualité de l’ajustement du modèle sur les données
brutes en fonction des valeurs de SNR et de FWHM
Les deux paragraphes précédents ont eu pour but d’étudier l’évolution des
valeurs de CRLB en fonction du SNR d’un côté, et de la FWHM de l’autre, don-
nant comme condition de "validité" des données spectrales : SNR>50 et FWHM∈
[40; 60] Hz. Bien que d’habitude ces paramètres soient utilisés séparément, il faut
noter qu’ils sont liés l’un à l’autre de façon assez évidente. En eﬀet, l’aire sous
la courbe d’une résonance est un indicateur de la concentration du métabolite
concerné dans le voxel étudié. Lors d’une acquisition dans un même voxel, une
augmentation de la FWHM induira une diminution de l’amplitude de cette réso-
nance et donc du SNR, et inversement, de façon à ce que l’aire sous la courbe
d’une même résonance reste constante. Le rapport SNR/FWHM a donc été in-
troduit par Jiru et al. en 2006, comme critère d’évaluation de la qualité spectrale
requise pour la quantiﬁcation des résonances présentes. Une décroissance exponen-
tielle des valeurs de CRLB est attendue lorsque le rapport SNR/FWHM augmente.
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Figure 3.6 – Représentations graphiques des valeurs de CRLB en fonction du rapport
SNR/FWHM pour les résonances Lip09 et Lip21 quantiﬁées sur les spectres acquis sans
(noWS) ou avec (WS) suppression du signal de l’eau, pour les sous-groupes HFL et FFL
pré-cliniques (n=38).
Les graphiques représentant les données acquises avec suppression du signal de
l’eau sont en accord avec l’allure attendue pour ce type de données (ﬁgure 3.6),
alors que la même observation n’est pas évidente pour les données acquises sans
suppression du signal de l’eau. Ceci peut s’expliquer par le fait que le SNR et la
FWHM sont évalués sur la résonance Lip13 des lipides, sur les spectres acquis avec
suppression du signal de l’eau, rendant ainsi ces paramètres plus comparables avec
la quantiﬁcation des résonances Lip09 et Lip21, elles aussi associées aux lipides,
alors que SNR et FWHM sont calculés à partir de la résonance de l’eau, beau-
coup plus prononcée que la résonance majeure des lipides, sur les spectres acquis
sans suppression. Ceci pourrait expliquer pourquoi, malgré une valeur élevée du
rapport SNR/FWHM, les valeurs de CRLB de certains points (issus des spectres
acquis sur le sous-groupe FFL) sont elles aussi élevées. Par cette dernière obser-
vation, il semble qu’il soit nécessaire, dans le cas des acquisitions sans suppression
du signal de l’eau, de déterminer une valeur du rapport SNR/FWHM minimale
pour chaque sous-groupe (HFL et FFL). En eﬀet, un rapport égal à 1 pour les
données HFL sans suppression du signal de l’eau paraît suﬃsant au respect de la
règle CRLB<10% (pour les résonances Lip09 et Lip21 ), alors que ce rapport doit
s’élever à un minimum de 7 pour la résonance Lip21, et à plus de 10 sans doute
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(limite de nos données) si la résonance Lip09 est utilisée lors de l’étude concernée.
Pour les données avec suppression du signal de l’eau, une seule valeur de ce rapport
peut être déﬁnie, à savoir un rapport de 0,5 minimum.
En résumé, le protocole idéal pour l’acquisition de données de SRM dans le foie,
dans nos conditions expérimentales est celui permettant l’obtention d’un SNR>50,
d’un FWHM ∈ [40; 60] et/ou d’un rapport SNR/FWHM>1 (sous-groupe HFL
sans suppression du signal de l’eau) ou 0,5 (sous-groupes HFL et FFL avec sup-
pression du signal de l’eau). Ces critères de qualité ont été déterminés à partir
de nos données pré-cliniques uniquement, les données cliniques n’étant pas exploi-
tables pour cette analyse. Cependant, nous avons considéré cohérent d’appliquer
ces critères également pour nos acquisitions cliniques.
Tous les spectres utilisés pour l’étude présentée tout au long de ce chapitre, et pour
la mesure moyenne de la quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques
présentée plus loin dans ce chapitre, respectent ces critères.
3.2.3 Evaluation de la qualité globale de l’ajustement du
modèle sur les données brutes
Lors du traitement des données spectrales avec le logiciel LCModel, un ajus-
tement des courbes simulées pour les lipides est eﬀectué sur les données brutes.
Le résidu, représentant la diﬀérence entre le signal brut et l’ajustement, est ainsi
produit, et informe sur la quantité d’erreur globale faite lors du recalage des simu-
lations sur le signal réel. Comme pour le paragraphe précédent sur la validation
du protocole d’acquisition, cette analyse a été réalisée à partir de nos données pré-
cliniques uniquement, dans le but de vériﬁer la qualité de l’ajustement des courbes
simulées pour les lipides par LCModel dans un cas idéal. Pour nos données, le cas
idéal correspond à un signal de l’eau complètement supprimé de façon à ce que la
résonance majeure des lipides (Lip13 ) soit le signal d’amplitude maximale.
Pour l’ensemble des données pré-cliniques, un premier examen visuel a permis
d’éliminer les éventuels spectres pour lesquels le modèle utilisé par LCModel n’a
pu être ajusté sur les données brutes. Pour les autres spectres, un paramètre M a
été introduit aﬁn d’évaluer le résidu par rapport au signal ajusté. Pour les spectres
acquis sur les animaux du sous-groupe HFL pré-clinique, la déviation standard
(Std) du résidu, entre 0 et 3,5 ppm, a été calculée, et l’amplitude de la résonance
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Le choix de la fenêtre d’analyse du spectre, de 0 à 3,5 ppm, est pertinent pour
une étude de la quantiﬁcation des résonances lipidiques étant donné que toutes les
résonances d’intérêt (à l’exception de la résonance Lip53+52 ) y sont présentes. De
plus, cela permet de ne pas biaiser l’étude par la quantiﬁcation de la résonance de
l’eau résiduelle. En eﬀet, sur certains spectres acquis avec suppression du signal
de l’eau, la contribution majeure au résidu est celle provenant de la résonance
de l’eau résiduelle. Ceci est compréhensible étant donné que cette résonance est
partiellement supprimée, et donc "endommagée" par le module de suppression
du signal de l’eau et peut ne plus correspondre au modèle de recalage simulé à
partir de gaussiennes et lorentziennes. Enﬁn, le fait de prendre la résonance Lip13
comme référence pour l’amplitude utilisée pour le paramètreM permet d’eﬀectuer
la même analyse sur les spectres acquis sans et avec suppression du signal de l’eau.
Les valeurs de M obtenues pour le sous-groupe HFL pré-clinique sont égales
à 0,583 ± 0,051% et 0,665 ± 0,053%, sans et avec suppression du signal de l’eau,
respectivement. La déviation standard du résidu, entre 0 et 3,5 ppm, étant infé-
rieure à 1% du signal ajusté, la quantiﬁcation peut être considérée comme réussie,
de manière globale, pour les spectres acquis sans et avec suppression du signal de
l’eau pour le sous-groupe HFL pré-clinique.
D’autre part, la valeur moyenne du paramètre M est plus élevée dans le cas des
acquisitions eﬀectuées avec suppression du signal de l’eau. Aﬁn de valider que cette
diﬀérence observée soit statistiquement signiﬁcative, un test de Student a été réa-
lisé, comparant les valeurs du paramètre M calculées sans et avec suppression du
signal de l’eau (sous-groupe HFL pré-clinique ; n=25). La valeur du risque p obte-
nue a été de 0,0043, indiquant une diﬀérence statistiquement signiﬁcative entre la
valeurs de M mesurées sans et avec suppression du signal de l’eau. L’ajustement
des résonances associées aux lipides, entre 0 et 3,5 ppm, est donc plus précis pour
les spectres acquis sans suppression du signal de l’eau.
La même étude n’a pas été réalisée pour le sous-groupes FFL pré-clinique. La
question qui peut se poser concerne le fait d’utiliser la même gamme que précé-
demment (à savoir entre 0 et 3,5 ppm) ou d’en choisir une plus restreinte autour de
la résonance Lip13. En eﬀet, dans le cas de ce sous-groupe, la seule résonance res-
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pectant le critère CRLB<10% est la résonance majeure des lipides à savoir Lip13.
Une fenêtre d’observation restreinte autour de cette résonance semble alors appro-
priée pour l’évaluation de la qualité globale de l’ajustement du signal simulé sur le
signal réel. Or, par exemple, la résonance Lip16, pour laquelle l’ajustement n’est
pas acceptable, est proche de la résonance Lip13 et présente une zone de recou-
vrement avec cette dernière. La déviation standard du résidu calculée, même sur
cette fenêtre, sera donc biaisée par la contribution majeure de la résonance Lip16.
D’autre part, le fait de limiter la fenêtre d’analyse aurait pour eﬀet de tronquer
une partie de la résonance Lip13 dont les limites s’étendent jusqu’à celles de la
résonance Lip21. Le paramètre M proposé est, dans ce cas, sensible au choix de la
fenêtre d’analyse. Pour cette raison, et étant donné qu’aucune étude similaire n’a
été proposée dans la littérature, il n’est pas évident de choisir les paramètres pour
l’analyse du résidu aﬁn de valider la quantiﬁcation d’une résonance particulière
lorsque d’autres résonances non quantiﬁées recouvrent le signal de cette dernière.
Cette étude préliminaire a permis d’envisager une étude approfondie de la
quantiﬁcation des résonances lipidiques, dans nos conditions expérimentales, par
l’analyse des valeurs de CRLB propres à la quantiﬁcation de chaque résonance dans
le cas du sous-groupe HFL pré-clinique. De plus, les premiers résultats issus des
tests statistiques de Student soulignent un meilleur ajustement global du spectre
lors de nos acquisitions sans suppression du signal de l’eau.
Aucune conclusion de ce type n’a pu être observée pour le sous-groupe FFL pré-
clinique. Pour la totalité des données cliniques, cette analyse n’a pu être réali-
sée compte tenu des conditions d’acquisition ne permettant pas l’optimisation du
module de suppression du signal de l’eau. Cependant aucun résultat n’a pu être
considéré comme un argument empêchant la suite de l’étude visant à évaluer l’eﬀet
de la suppression du signal de l’eau sur la quantiﬁcation des résonances lipidiques,
par LCModel, pour ces données.
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3.3 Evaluation de l’effet de la suppression du signal
de l’eau
Figure 3.7 – Spectres de SRM acquis sans (noWS) et avec (WS) suppression du si-
gnal de l’eau, dans le foie d’une souris présentant une haute fraction lipidique (HFL ;
FL = 36,5%) (A, B) et dans le foie d’une souris présentant une faible fraction lipidique
(FFL ; FL = 2,0%). Chaque résonance lipidique d’intérêt est indiquée par une ﬂèche sur
le spectre sans suppression du signal de l’eau (noWS ; A) acquis sur la souris du groupe
HFF. La suppression du signal de l’eau, eﬀectuée par le module VAPOR, a été eﬃcace
chez les deux souris (spectres WS ; B et D)
Des exemples de spectres acquis sans et avec suppression du signal de l’eau
(noWS et WS, respectivement) dans le foie d’une souris sujette à une inﬁltration
lipidique hépatique sévère (HFL ; ﬁgure 3.7, A et B, respectivement), et dans le
foie d’une souris présentant une faible fraction lipidique (FFL ; ﬁgure 3.7, C et
D, respectivement), sont présentés à la ﬁgure 3.7. Chaque résonance associée au
spectre des lipides est indiquée par une ﬂèche, et sa nomenclature utilisée par le
logiciel LCModel, sur le spectre dont l’eau n’est pas supprimée chez la souris du
groupe HFL (ﬁgure 3.7, A). Une qualité spectrale similaire est observée entre les
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deux spectres acquis sur la souris du sous-groupe HFL (ﬁgure 3.7, A et B). Sur
les deux spectres acquis sur la souris du sous-groupe FFL (ﬁgure 3.7, C et D), la
seule résonance des lipides au-dessus du niveau de bruit est la résonance majeure
des lipides (Lip13 ). Une excellente suppression du signal de l’eau, réalisée avec le
module VAPOR dont les gains des impulsions ont été ajustés manuellement, a été
obtenue (ﬁgure 3.7, B et D).
3.3.1 La valeur de CRLB, paramètre de la qualité de la
quantification
Pour chaque spectre, seuls les résultats concernant les résonances pour les-
quelles le logiciel LCModel a calculé un paramètre CRLB<10% ont été conservés
pour l’étude. Au dessus de ce seuil, la précision de la quantiﬁcation de la résonance
par le logiciel LCModel est considérée comme insuﬃsante pour l’exploitation des
données qui en sont issues.
Dans le sous-groupe HFL pré-clinique, en raison de la forte présence de lipides,
une excellente quantiﬁcation de la résonance lipidique majeure (Lip13 ) a été obser-
vée, avec des valeurs de CRLB comprises entre 1 et 2%. D’autre part, les valeurs de
CRLB de cette résonance n’ont pas été améliorées (i.e. réduites) pour les spectres
acquis avec suppression du signal de l’eau. Concernant les autres résonances asso-
ciées aux lipides, présentant une plus faible amplitude sur les spectres, une bonne
quantiﬁcation a été observée, ceci grâce à la haute fraction lipidique. Par exemple,
les valeurs des CRLB relevées pour la résonance Lip21 (à 2,02 ppm), importante
pour diﬀérencier les acides gras saturés et insaturés (AGS et AGI, respectivement),
sont présentées dans le tableau 3.1. Un eﬀet de la suppression du signal de l’eau sur
les valeurs de CRLB est clairement observable, avec une augmentation générale de
ces valeurs dans les spectres acquis avec suppression du signal de l’eau (augmen-
tation allant de 14% à 80% pour vingt-et-un des vingt-cinq spectres). Pour les cas
restants, les valeurs de CRLB diminuent peu, ou ne changent pas, avec l’utilisation
de la suppression du signal de l’eau.
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Spectre CRLB(%) noWS CRLB(%) WS ∆CRLB(%) FL(%)
1 5 2 -150 19,9
2 6 4 -50 24,5
3 2 2 0 32,3
4 3 3 0 26,4
5 6 7 +14 17,6
6 3 4 +25 29,8
7 3 4 +25 19,7
8 3 4 +25 21,7
9 3 4 +25 25,5
10 2 3 +33 26,5
11 4 7 +43 26,4
12 3 6 +50 28,2
13 2 4 +50 30,3
14 2 4 +50 30,1
15 2 4 +50 30,9
16 7 16 +56 29,8
17 4 9 +56 30,3
18 2 5 +60 15,0
19 2 6 +67 34,8
20 1 3 +67 25,1
21 1 3 +67 36,5
22 2 9 +78 27,2
23 2 9 +78 36,1
24 1 5 +80 22,0
25 1 5 +80 35,5
Tableau 3.1 – Valeurs des bornes de Cramér-Rao (CRLB) de la résonance Lip21 (à
2,02 ppm). Les spectres (n=25) ont été acquis sans (noWS) et avec (WS) suppression
du signal de l’eau sur des souris du sous-groupe HFF (FL≥15%). De manière générale,
une augmentation des valeurs de CRLB de cette résonance est observée pour les spectres
acquis avec la suppression du signal de l’eau. Le pourcentage de diﬀérence entre la valeur
de CRLB obtenue avec ou sans suppression du signal de l’eau a été calculé de la façon
suivante : ∆CRLB = 100 ∗ [CRLBWS − CRLBnoWS ]/CRLBWS. La dernière colonne
donne la fraction lipidique mesurée sur chacun des spectres.
Dans le sous-groupe FFL pré-clinique (n=13), les changements de valeurs de
CRLB de la résonance Lip13 ne présentent pas de tendance particulière (tableau
3.2). Dans 50% des cas, une dégradation de la quantiﬁcation (i.e. une valeur plus
élevée de CRLB) a été observée avec suppression du signal de l’eau, alors que l’in-
verse a été observé dans l’autre moitié des cas. La résonance Lip21 n’a pu être
quantiﬁée de manière ﬁable (CRLB>10%) à cause de la faible fraction en lipides
présente.
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Spectre CRLB(%) noWS CRLB(%) WS ∆CRLB(%) FL(%)
1 20 5 -300 0,5
2 7 3 -133 2,0
3 4 3 -33 1,7
4 5 4 -25 1,4
5 4 4 0 1,9
6 5 5 0 0,8
7 3 3 0 1,5
8 2 3 +33 2,2
9 6 9 +33 1,4
10 3 6 +50 1,6
11 2 4 +50 1,9
12 3 10 +70 1,5
13 4 13 +70 2,0
Tableau 3.2 – Valeurs des bornes de Cramér-Rao (CRLB) de la résonance Lip13
obtenue sur des spectres (n=13) acquis sans (noWS) ou avec (WS) suppression du signal
de l’eau sur des souris du sous-groupe FFL (FL<15%)
Une analyse similaire de l’eﬀet de la suppression du signal de l’eau sur la quanti-
ﬁcation des résonances lipidiques a été réalisée sur les données cliniques de l’étude.
Dans le sous-groupe HFL clinique (n=5), une excellente quantiﬁcation de la réso-
nance lipidique majeure (Lip13 ) a été obtenue avec et sans suppression du signal
de l’eau, les valeurs de CRLB allant de 1% à 2% (à l’exception d’un cas dont la
valeur de CRLB était de 9%). Dans trois cas, aucun changement n’a été observé
avec suppression du signal de l’eau. Dans deux cas, les valeurs de CRLB étaient
diminuées avec la suppression du signal de l’eau (de 2% à 1%, et de 9% à 4%).
En ce qui concerne la résonance Lip21, elle a pu être quantiﬁée (CRLB<10%) sur
les spectres avec et sans suppression du signal de l’eau de quatre des cinq patients
de ce sous-groupe. Les valeurs des CRLB de 2 à 6% et 2 à 10% pour les spectres
acquis avec et sans suppression du signal de l’eau, respectivement.
Dans le sous-groupe FFL clinique (n=6), seule la résonance Lip13 a pu être quan-
tiﬁée de manière ﬁable avec et sans suppression du signal de l’eau avec des valeurs
de CRLB allant de 1 à 4% et 2 à 5%, respectivement. Globalement, la suppression
du signal de l’eau a eu un eﬀet négligeable sur la quantiﬁcation de cette résonance
avec une diminution maximale de 2% de la valeur de CRLB avec suppression du
signal de l’eau dans un cas unique.
En résumé, l’analyse des valeurs de CRLB indique que le fait d’utiliser la suppres-
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sion du signal de l’eau lors d’acquisitions de SRM n’implique aucune amélioration,
voire une dégradation, des données spectrales.
Enﬁn, pour évaluer l’eﬀet de la suppression du signal de l’eau sur la quantiﬁca-
tion des résonances des lipides, un test de Student a été utilisé pour la comparaison
entre les valeurs de CRLB obtenues pour chaque résonance lipidique sans et avec
suppression du signal de l’eau, le niveau de conﬁance étant ﬁxé à 95%.
HFL FFL
n = 25 n = 13







Tableau 3.3 – Valeurs de risque p obtenues par le test de Student entre les valeurs
CRLB de chaque résonance lipidique issues de spectres acquis sans (noWS) ou avec (WS)
suppression du signal de l’eau. Les spectres ont été acquis sur les souris dont la fraction li-
pidique est élevée (HFL, FL≥15%) et dont la fraction lipidique est faible (FFL, FL<15%).
Les valeurs de CRLB sont inférieures sans suppression du signal de l’eau, à l’exception
de la résonance Lip53+52. (**) p<0,01 ; (*) p<0,05.
Pour les données pré-cliniques (tableau 3.3), dans le sous-groupe HFL, le test
de Student a mis en avant une forte corrélation entre la stratégie d’acquérir les
spectres de SRM avec une suppression du signal de l’eau, et la dégradation de la
quantiﬁcation des résonances lipidiques (plage de valeurs de p : 0,0002-0,0392), à
l’exception de la résonance Lip53+52 (p = 0,0026). Dans le cas du sous-groupe
FFL, il n’a pas été observé de diﬀérence statistiquement signiﬁcative entre la qua-
lité de quantiﬁcation des résonances associées aux lipides obtenues à partir de
spectres acquis avec ou sans suppression du signal de l’eau (p vaut 0,30 et 0,85
pour les résonances Lip09 et Lip13, respectivement).
Pour le sous-groupe HFL clinique, le test de Student n’a pas permis de mettre
en avant une diﬀérence statistiquement signiﬁcative entre la quantiﬁcation de la
résonance Lip13 réalisée sur les spectres acquis avec ou sans suppression du signal
de l’eau (p = 0,14). Cette même observation est applicable à la résonance Lip21
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(p = 0,27). En revanche, pour le sous-groupe FFL clinique, le test de Student a
montré une corrélation (p = 0,006) entre l’acquisition des spectres avec suppression
du signal de l’eau, et une amélioration de la quantiﬁcation de la résonance Lip13
(la seule dont la quantiﬁcation est suﬃsamment ﬁable). Cependant, comme les
valeurs des CRLB sont semblables pour les deux méthodes d’acquisition, il est
possible de considérer cette amélioration négligeable.
En résumé, l’analyse statistique des résultats montre que le fait d’appliquer une
suppression du signal de l’eau lors de l’acquisition de spectres de SRM, dans le
foie, dans nos conditions expérimentales, provoque une détérioration des données
spectrales ou, dans le meilleur des cas, aucune amélioration.
3.3.2 Evaluation de l’impact de la suppression du signal de
l’eau au voisinage de la résonance de l’eau
Un nouveau paramètre R a été introduit dans cette étude dans le but d’évaluer
l’impact de la suppression du signal de l’eau sur la résonance Lip53+52, qui est
très proche de celle de l’eau. Le paramètre R est déﬁni comme le rapport de l’aire





Ce paramètre a donc été calculé pour chaque souris et patient sur les spectres
acquis sans et avec suppression du signal de l’eau, puis comparés deux à deux. Dans
le cas idéal, la valeur de R ne devrait pas être diﬀérente sans et avec suppression du
signal de l’eau. Une augmentation du paramètre R pour les spectres acquis avec
suppression du signal de l’eau indique une réduction du signal de la résonance
Lip53+52 probablement en raison des impulsions RF du module de suppression
du signal de l’eau. Ici encore, la valeur de R n’a été calculée que pour les spectres
dont la quantiﬁcation de la résonance Lip53+52 présentait une CRLB<10%, avec
ou sans suppression du signal de l’eau.
A chaque fois, la valeur de R calculée a été supérieure pour le spectre acquis
avec suppression du signal de l’eau, ceci est présenté sur la ﬁgure 3.8 pour le groupe
pré-clinique. Des résultats similaires ont été obtenus pour le groupe clinique.
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Figure 3.8 – Représentation graphique du rapport R (R = [Lip13]/[Lip53+52]) calculé
sur les spectres acquis sur les souris du sous-groupe HFL (FL≥15%) avec (WS) ou sans
(noWS) suppression du signal de l’eau. Ce paramètre n’a été calculé que pour les spectres
présentant une CRLB<10% pour la résonance Lip53+52 (n=24). Les lignes en pointillés
ont été tracées pour aider à la comparaison visuelle.
3.3.3 Quantification de la composition des lipides hépatiques
La quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques a été eﬀectuée en
utilisant l’algorithme de Corbin et al. [20] exposé dans le chapitre 4 (§4.1.4 page 96).
Cet algorithme de quantiﬁcation de la composition en AG des lipides a été choisi
puisque publié dans un contexte expérimental proche de notre étude pré-clinique
(étude in vivo sur modèle murin à 4,7 T). Actuellement, aucune étude clinique
de quantiﬁcation complète de la composition en AG des lipides hépatiques n’a été
publiée. Les résonances nécessaires à l’application de l’algorithme de Corbin et al.
(Lip21, Lip23 et Lip28 ) n’étant pas suﬃsamment bien quantiﬁées sur les spectres
acquis pour les sous-groupes LFF pré-clinique et clinique, la composition en AG des
lipides hépatiques a été évaluée uniquement pour les sous-groupes HFF pré-clinique
et clinique, avec et sans suppression du signal de l’eau. D’autre part, la résonance
Lip28 n’ayant pas une amplitude suﬃsante pour une quantiﬁcation répondant au
critère CRLB<10%, il a été impossible de faire la diﬀérenciation entre les acides
gras mono-insaturés (AGMI) et poly-insaturés (AGPI). La composition en acides
gras des lipides hépatiques est donc composée de deux éléments, les acides gras
saturés (AGS) et les acides gras insaturés (AGI).
Les valeurs moyennes de la composition lipidiques dans le foie des souris et des
patients de cette étude sont :
— pour le sous-groupe HFL pré-clinique (n=25) :
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— AGS = 29,23% et AGI = 70,77% (± 4,62%) sans suppression du signal
de l’eau ;
— AGS = 30,88% et AGI = 69,12% (± 5,29%) avec suppression du signal
de l’eau ;
— pour le sous-groupe HFL clinique (n=5) :
— AGS = 43,25% et AGI = 56,75% (± 6,08%) sans suppression du signal
de l’eau ;
— AGS = 39,65% et AGI = 60,35% (± 5,60%) avec suppression du signal
de l’eau.
Il apparaît donc que l’utilisation ou non de la suppression du signal de l’eau ne
semble pas avoir d’impact sur la quantiﬁcation de la composition des lipides hé-
patiques.
3.4 Discussion
Dans ce chapitre, une évaluation quantitative de l’impact de la suppression du
signal de l’eau sur la quantiﬁcation des lipides hépatiques a été présentée. A ce jour,
que ce soit pour des études pré-cliniques ou cliniques, il n’existe pas de méthode
de référence pour l’acquisition de spectres par SRM dans le foie. L’analyse de la
littérature montre en particulier que, pour des applications in vivo visant à déter-
miner la fraction lipidique ainsi que la composition en AG des lipides hépatiques, le
protocole expérimental inclut, dans certains cas, deux spectres (l’un sans et l’autre
avec suppression du signal de l’eau) [3,15,20,26,69–73] quand un seul spectre sans
suppression du signal de l’eau est acquis dans d’autres cas [2, 4, 10, 11, 18, 67, 68].
Des études antérieures ont utilisé des spectres sans suppression du signal de l’eau
pour évaluer le contenu lipidique hépatique chez des patients, en comparaison avec
des analyses histologiques et biochimiques de biopsies prélevées sur ces mêmes pa-
tients [80,81], validant l’utilisation de la SRM du proton sans suppression du signal
de l’eau pour déterminer la fraction lipidique hépatique (la composition du contenu
lipidique hépatique n’étant pas étudiée dans ces travaux). Dans notre étude, des
spectres de SRM ont été acquis avec et sans suppression du signal de l’eau sur des
patients, à 3,0 T, et sur des souris, à 4,7 T. Pour chaque résonance associée aux
lipides, la valeur de CRLB, calculée par le logiciel LCModel, a été utilisée comme
un paramètre aﬁn de déterminer l’eﬀet de la suppression du signal de l’eau sur
la quantiﬁcation des lipides hépatiques. Ainsi, les valeurs des CRLB obtenues à
partir des spectres acquis avec suppression du signal de l’eau ont été comparées
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aux valeurs correspondantes issues des spectres acquis sans suppression du signal
de l’eau. De cette façon, il a été mis en évidence que l’acquisition de spectres avec
suppression du signal de l’eau ne présente pas d’avantage puisque cela n’implique
pas d’amélioration de la quantiﬁcation des résonances des lipides hépatiques. De
plus, il est fort probable que la suppression du signal de l’eau induise une dé-
gradation des résonances proches de celle de l’eau. Les résultats de notre étude
indiquent donc que, dans nos conditions expérimentales, il est possible d’écourter
le protocole expérimental sans pour autant perdre de l’information, ceci en ne fai-
sant l’acquisition que d’un seul spectre, sans suppression du signal de l’eau.
Il est important de noter que les conditions expérimentales de cette étude, en
particulier l’amplitude du champ magnétique, sont similaires à celles d’études pré-
cédentes eﬀectuées sur des installations cliniques, où les systèmes d’IRM à 3,0 T
deviennent de plus en plus communs [10], et dans le cadre d’expérimentations
pré-cliniques. Il est intéressant de souligner que de nombreux travaux réalisés sur
le foie de souris et de rat ont été eﬀectués en utilisant des amplitudes de champ
magnétique modérées [20,67,70,82], ce qui est en nette opposition avec les études
de SRM du cerveau qui sont majoritairement eﬀectuées, en pré-clinique, à des
champs magnétiques élevés (≥7,0 T) [26]. Les résultats de notre étude sont donc
pertinents et présentent un intérêt pour la communauté scientiﬁque travaillant en
SRM in vivo sur le foie dans un contexte pré-clinique ou clinique.
Concernant l’analyse de spectres de lipides hépatiques acquis in vivo, diﬀérents
logiciels et modèles sont utilisés sans méthode bien établie. Ceci est notamment
dû au fait que le proﬁl précis des résonances associées aux lipides n’est pas connue
a priori. Du fait de la complexité de la structure et de la taille importante, des
molécules de triglycérides, les simulations de mécanique quantique basées sur la
matrice de densité ne peuvent complètement modéliser le proﬁl des résonances des
lipides. En conséquence, les méthodes de recalage utilisées pour modéliser ces ré-
sonances utilisent des approches empiriques. En particulier, le logiciel utilisé dans
cette étude (LCModel) emploie une combinaison de courbes gaussiennes et lorent-
ziennes pour chaque résonance lipidique, dans le but de déterminer l’aire sous la
courbe de chacune d’entre elles. Il faut noter que la procédure d’analyse des don-
nées de SRM acquises sur un organe autre que le foie, et considérant d’autres
métabolites que les lipides, est diﬀérente. Par exemple, en SRM du cerveau et de
la prostate, il est possible de modéliser séparément et avec un haut niveau de pré-
cision, en utilisant des simulations de mécanique quantique, les formes des courbes
associées à chaque métabolite (glutamate, myoinosytol, citrate, etc...), et il est
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donc possible d’utiliser ces connaissances a priori pour l’ajustement des données.
Une limite de notre étude est que, pour évaluer l’eﬀet de la suppression du signal
de l’eau sur la quantiﬁcation des résonances associées aux lipides hépatiques, le
seul paramètre utilisé est la valeur de la CRLB. Les limitations de ces valeurs de
CRLB, connues et décrites dans la littérature [83,84], peuvent avoir un impact sur
l’évaluation de la quantiﬁcation des résonances lipidiques lorsque l’on considère un
spectre avec une faible fraction lipidique. Cependant, il n’existe pas de paramètre
de référence pour valider les résultats obtenus par la CRLB pour la résonance spé-
ciﬁque Lip13 quantiﬁée dans le cas d’une faible fraction lipidique ; d’autres études
seraient nécessaires aﬁn de déﬁnir un paramètre spéciﬁque et adapté pour ce type
d’analyse.
Un autre élément important est l’existence de diﬀérents modules de suppression
du signal de l’eau. Généralement, le module de suppression du signal de l’eau
utilisé sur les spectromètres imageurs cliniques est composé de deux à quatre im-
pulsions CHESS tandis que des méthodes plus sophistiquées sont disponibles sur
les spectromètres imageurs pré-cliniques. Au cours de cette étude, les modules de
suppression du signal de l’eau utilisés ont été, VAPOR pour la partie pré-clinique,
et WET pour la partie clinique, composés de sept et trois impulsions CHESS,
respectivement. Pour les données spectroscopiques acquises sur le spectromètre
imageur clinique, aucun ajustement manuel de la suppression du signal de l’eau
n’a pu être eﬀectué, entraînant une suppression incomplète du signal de l’eau sur
certains spectres. Au contraire, l’utilisation du module de suppression VAPOR et
d’un ajustement manuel des gains de ces impulsions, au cours des acquisitions pré-
cliniques, ont permis une excellente suppression du signal de l’eau sur l’intégralité
des spectres. Il paraît important d’ajouter que, au cours de la plupart des études
cliniques, en raison de contraintes de temps, l’ajustement manuel de la suppression
du signal de l’eau (lorsqu’il est disponible) est rarement utilisé.
Ces diﬀérents modules de suppression du signal de l’eau ayant une précision va-
riable s’agissant de la fenêtre spectrale de suppression du signal autour de la ré-
sonance de l’eau, une évaluation de leur impact sur les résonances voisines est
nécessaire. Dans l’étude présentée, l’utilisation du paramètre R (cf §3.3.2 page
81), a mis en évidence un eﬀet systématique sur la quantiﬁcation de la résonance
Lip53+52 évaluée sur les spectres acquis sans et avec suppression du signal de
l’eau sur les souris. La valeur de R était plus faible avec suppression du signal
de l’eau que celle calculée sur le spectre correspondant sans suppression du signal
de l’eau. Lors de la spectroscopie in vivo du foie, il est établi que le mouvement
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provoqué par la respiration et le battement cardiaque a un eﬀet néfaste sur la
fréquence de résonance, impliquant potentiellement une suppression partielle des
résonances proches de celle de l’eau, par le module de suppression du signal de
l’eau. Cependant, n’ayant pas de valeur servant de référence pour la résonance
Lip53+52 dans cette étude, il est impossible de conclure que l’eﬀet systématique
soit dû au spectre acquis sans ou avec suppression du signal de l’eau. Comme il
a été présenté précédemment dans ce travail, il n’existe pas, dans la littérature
actuelle, de méthode établie d’acquisition des données SRM pour la quantiﬁca-
tion des lipides hépatiques (avec ou sans suppression du signal de l’eau), dans des
conditions pré-cliniques à des champs magnétiques similaires à ceux utilisés ici
(3,0 T et 4,7 T). Certaines études proposent l’acquisition d’un spectre avec sup-
pression du signal de l’eau, mais n’utilisent pas la résonance Lip53+52 pour les
calculs de quantiﬁcation étant donné la possible détérioration de cette résonance
par la suppression du signal de l’eau [70] ; d’autres études ne font l’acquisition que
d’un spectre sans suppression du signal de l’eau [67, 68, 71–73]. Ainsi, d’après les
résultats de notre étude, il n’est pas possible de déterminer quelle approche serait
la plus bénéﬁque pour la quantiﬁcation de la résonance Lip53+52 à 4,7 T.
En général, les études cliniques portant sur les pathologies hépatiques utilisent la
fraction lipidique comme biomarqueur. Par exemple, le diagnostic de la stéatose
est basé sur une fraction lipidique atteignant une valeur limite de 5%. Ce bio-
marqueur peut être déterminé en utilisant les signaux de l’eau et de la résonance
majeure associée aux lipides (Lip13 ). Il est donc possible de l’évaluer de manière
précise par SRM du proton sans suppression du signal de l’eau [82, 85]. Dans ce
cas, l’utilisation de la suppression du signal de l’eau ne ferait qu’ajouter un temps
d’acquisition considérable, sans apporter d’information utile. En revanche, malgré
le gain d’information que pourrait apporter la quantiﬁcation de la composition des
lipides hépatiques au sujet du métabolisme lipidique hépatique, cette dernière n’est
que rarement mesurée. Intuitivement, il semble naturel d’utiliser la suppression du
signal de l’eau, comme cela est réalisé en SRM du cerveau, dans le but d’améliorer
la détection des faibles résonances associées aux lipides. Cependant, les résultats
de l’étude présentée montrent qu’aucune amélioration de la quantiﬁcation des ré-
sonances lipidiques n’est apportée par l’utilisation de la suppression du signal de
l’eau ; ceci s’applique à la quantiﬁcation de la fraction lipidique et de la compo-
sition lipidique hépatique. D’où, le protocole clinique peut être considérablement
raccourci en n’acquérant qu’un unique spectre sans suppression du signal de l’eau.
Cette conclusion est propre au tissu hépatique et ne peut être généralisée à tous les
86
CHAPITRE 3. EFFET DE LA SUPPRESSION DU SIGNAL DE L’EAU
autres tissus sans vériﬁcation, puisque les proportions présentes d’eau et de lipides
ne sont pas les mêmes.
3.5 Conclusion
Les résultats présentés dans ce chapitre mettent en évidence que le recours
systématique à la suppression du signal de l’eau pour des études en SRM in vivo
est contestable. Nos résultats, obtenus sur des données pré-cliniques (4,7 T) et cli-
niques (3,0 T), montrent que, dans nos conditions expérimentales, la suppression
du signal de l’eau n’apporte aucune amélioration aux données spectrales, pour la
quantiﬁcation de la fraction lipidique et de la composition des lipides hépatiques.
De plus, l’hypothèse d’un eﬀet délétère des impulsions du module de suppression
du signal de l’eau, sur les résonances proches de celle de l’eau (ici Lip53+52 ), n’a pu
être écartée. De fait, les protocoles pré-cliniques et cliniques peuvent être consi-
dérablement raccourcis, sans perte d’information, en n’acquiérant qu’un unique
spectre de SRM, sans utilisation d’un module de suppression du signal de l’eau.
Suite à nos résultats, il apparaît important qu’avant toute étude de SRM in vivo,
ce type d’analyse soit eﬀectuée aﬁn de déterminer, dans les conditions expérimen-
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CHAPITRE 4. ALGORITHMES DE QUANTIFICATION DES LIPIDES
L’intérêt grandissant pour les lipides, biomarqueurs métaboliques au niveau
hépatique et potentiels biomarqueurs au niveau mammaire, a motivé de nombreux
travaux de recherche de méthodes pour leur quantiﬁcation. De manière générale,
les études s’intéressent à la fraction lipidique qui est relativement facile à mesurer
in vivo par des méthodes d’IRM, et de SRM. Des travaux de comparaison des
valeurs de FL obtenues par IRM, avec l’utilisation des méthodes DIXON [52, 53]
ou IDEAL [54–56] , et par SRM, ont mis en évidence une forte corrélation des
résultats obtenus en utilisant ces deux types d’acquisitions [72, 86, 87]. De plus, il
a été soulevé le fait que les techniques d’imagerie ont l’avantage de couvrir une
plus grande zone spatiale, et que la SRM permet une mesure de la FL pour des
cas où la présence de lipides est très faible [86]. Cependant, la FL est un marqueur
de l’évolution de l’inﬁltration lipidique, mais ne donne que très peu d’information
concernant le métabolisme lipidique, par exemple. D’autant plus que la FL ne
donne que peu d’intérêt lors de l’étude de tissu mammaire, présentant le plus
souvent une FL proche de 100%. Il semble alors intéressant de chercher à quantiﬁer
la composition en acides gras (AG) des lipides présents dans le tissu d’intérêt.
Ce chapitre a pour but de présenter les diﬀérents algorithmes de quantiﬁcation
de ces AG, à partir d’acquisitions de SRM, déﬁnis dans la littérature, puis de
présenter les résultats des expériences de validation sur des objets-tests (huiles
pures, émulsions huile/eau) et in vivo (pré-clinique et clinique). Les valeurs de T1
et T2 des diﬀérentes résonances associées aux lipides ont été déterminées lors des
expérimentations sur les objets-tests d’huiles pures. La nécessité d’une correction
en T1 et/ou T2 a ainsi pu être évaluée et testée.
4.1 Etat de l’art
La quantiﬁcation de la composition en acides gras des lipides présents dans le
volume d’intérêt est réalisée à partir de l’intégration de l’aire sous la courbe des
résonances d’intérêt. En eﬀet, cette aire sous la courbe est associée à la concen-
tration du métabolite, ou dans notre cas du groupement chimique de la molécule
d’acide gras, correspondant à la résonance dans le voxel étudié (cf chapitre 2 pa-
ragraphe 2.4.2). C’est en eﬀectuant des rapports entre ces aires (qui seront notées
[Lip09] pour la résonance à 0,9 ppm par exemple), en prenant soin de normaliser
ces valeurs par rapport au nombre de protons contribuant à chaque résonance,
qu’il est possible de dériver la composition en AG, dont les diﬀérents types ont été
présentés dans le chapitre 2 au paragraphe 2.4.1. Les algorithmes déﬁnis dans la
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littérature [16–20] proposent diﬀérents rapports, notamment diﬀérentes résonances
utilisées comme référence. De plus, certains de ces algorithmes entrent plus dans le
détail de la composition des AG, allant jusqu’à quantiﬁer les AG poly-insaturés de
type ω3 présentant trois insaturations [17], alors que d’autres ne s’intéressent qu’à
la diﬀérenciation des AGS et AGI [18]. Enﬁn, l’ordre de détermination des frac-
tions des AG n’est pas la même dans chaque algorithme, propageant diﬀéremment
les erreurs de mesure et de calcul.
4.1.1 Algorithme de Zancanaro et al.
Cet algorithme est le premier (publié en 1994 [16]) à avoir proposé la quanti-
ﬁcation par SRM des lipides présents dans le tissu adipeux du rat, en distinguant
quatre groupes, à savoir les AGS et les AGI, eux-mêmes comprenant les AGMI
et AGPI. Ce travail a été réalisé ex vivo à partir de spectres RMN acquis à haut
champ magnétique (11,7 T). En plus de la quantiﬁcation des AG, une mesure de
la longueur de chaîne moyenne des AG est présentée.
La quantiﬁcation des AG se fait à partir de trois résonances :
— Lip53+52 associée aux protons de la (ou des) double(s) liaison(s) pré-
sente(s) sur les molécules d’AGI ;
— Lip28 correspondant aux protons des groupements méthylènes entourés de
deux doubles liaisons, uniquement présents sur les AGPI ;
— Lip09, résonance des groupements méthyles terminaux de chaque molécule
d’AG.
Les groupements méthyles, terminaison de chaque molécule d’AG, étant présents
une seule fois par molécule, la résonance associée (Lip09 ) est utilisée comme ré-
férence pour le calcul de composition en AG de cet algorithme. Cette résonance
étant produite par la participation de trois protons, et les deux autres résonances
par la participation de deux protons, des facteurs correctifs sont nécessaires pour
normaliser les aires sous la courbe de chaque résonance à la participation d’un seul
proton.














L’inconvénient de cet algorithme est que le calcul des AGI est souvent suréva-
lué puisque les doubles liaisons présentes sur une seule molécule d’AGPI vont être
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comptées séparément, comme s’il ne s’agissait que de molécules mono-insaturées.
Les fractions d’AGMI et d’AGS sont dérivées des résultats de calcul des frac-
tions d’AGI et d’AGPI :
AGMI = AGI − AGPI ; AGS = 100− AGI (4.2)
On remarque que l’erreur faite sur la fraction d’AGI sera répercutée lors du calcul
de ces deux dernières fractions. De plus, l’utilisation de cet algorithme semble com-
promise dans une problématique hépatique in vivo en raison de la forte présence
d’eau, dont la résonance est proche de la résonance Lip53+52 qui sera donc moins
aisée à quantiﬁer que sur un spectre de tissu adipeux. Enﬁn, la résonance Lip53+52
est considérée dans la plupart des études comme associée aux protons des doubles
liaisons, cependant les protons des groupements méthylènes de la chaîne de glycérol
reliant les trois chaînes d’AG des triglycérides y participent également. Des calculs
complémentaires, utilisant les résonances Lip41 et Lip43 issues des autres protons
de la chaîne de glycérol, sont proposés dans le but de minimiser cette erreur, mais
encore une fois, ces résonances sont diﬃcilement quantiﬁables de manière robuste
à plus bas champ magnétique et dans le cadre d’applications in vivo.
4.1.2 Algorithme de Yeung et al.
Cet algorithme de quantiﬁcation des AG [17] est présenté dans un but infor-
matif car ne sera pas applicable à nos données dans nos conditions expérimentales.
En eﬀet, il a été proposé pour l’étude à haut champ magnétique (11,7 T) des li-
pides présents dans la moelle osseuse prélevée sur des patients, donc ex vivo [17],
et prend en compte la présence d’ω3. Or, ces ω3 n’étant pas produits par notre
organisme, et souvent en très faible quantité dans l’apport alimentaire, ils ne sont
présents qu’en très faible concentration dans la plupart des organes (foie et sein
par exemple) [88]. Ceci induit une détection compliquée de leur résonance caracté-
ristique, même si certains travaux s’y intéressent dans le cas du tissu adipeux [89].
La quantiﬁcation des AG suivant cet algorithme utilise les résonances ci-après :
— ω3, dûe aux groupements méthyles ﬁnaux des chaînes d’AG ω3, se trouvant
entre les résonances Lip09 et Lip13 sur le spectre (entre 0,94 et 1,03 ppm) ;
— Lip09, pour les groupements méthyles terminaux de toutes molécules d’AG
(y compris ω3) ;
— Lip28 étant un marqueur de doubles liaisons multiples dans la molécule, le
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groupement chimique associé sera présent une fois pour un AG di-insaturé
et deux fois pour un AG tri-insaturé ;
— Lip21, associée aux protons des groupements méthylènes entourant les doubles
liaisons, apparaissant sur chaque molécule insaturée ;
— Lip23, utilisée comme référence, correspondant au groupement méthylène
en α de la chaîne de glycérol, présent une fois sur chaque molécule d’AG.
Encore une fois, une normalisation du nombre de protons participant aux diﬀé-
rentes résonances est nécessaire. En eﬀet, pour les résonances Lip28 et Lip23, deux
protons sont concernés à chaque fois, alors que pour la résonance Lip21, quatre
protons entrent en jeu. Pour les résonances Lipω3 et Lip09, trois protons parti-
cipent à la résonance, cependant elles ne sont pas utilisées en combinaison avec les
autres résonances de l’algorithme.





La fraction d’AG di-insaturés (ω6, appelées AGPI dans tous les autres algorithmes)









− AGPI − AGω3 (4.5)
A partir de ces trois résultats, les fractions d’AGI et AGS sont déduites :
AGI = AGMI + AGPI + AGω3 ; AGS = 100− AGI (4.6)
La première fraction calculée est celle correspondant aux ω3. On remarque ensuite
que cette fraction intervient dans les calculs de toutes les autres fractions d’AG.
En raison de la très faible concentration d’ω3 attendue dans les organes in vivo et
donc de la diﬃculté à les détecter, une erreur non négligeable sur le calcul de cette
fraction est susceptible d’exister. Dans le cas d’une application in vivo, cette erreur
serait ensuite répercutée sur tous les autres calculs, entraînant une quantiﬁcation
erronée de la composition en AG des lipides.
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4.1.3 Algorithmes de Strobel et al. et de Ren et al.
Ces deux algorithmes, quasiment identiques et publiés la même année (2008),
sont utilisés dans le cadre de la quantiﬁcation de la composition de lipides du
tissu adipeux chez la souris [18], du tissu adipeux et de la moelle osseuse chez
l’Homme [19], à 7,0 T. La seule diﬀérence réside dans la considération de la frac-
tion d’AG tri-insaturés (ω3). Strobel et al. proposent l’utilisation d’une valeur ﬁxée
pour la fraction d’ω3, permettant ainsi d’évaluer l’eﬀet d’une augmentation de
cette fraction. Les calculs des fractions d’AG sont alors semblables à ceux de l’al-
gorithme précédent (Yeung et al. [17]). En raison de la très faible concentration
d’ω3 attendue in vivo, Ren et al. ont choisi de ne pas en tenir compte, faisant l’hy-
pothèse d’une fraction nulle d’AG tri-insaturés (ω3). Ces deux études proposent
un calcul de la longueur de chaîne moyenne des AG présents dans l’échantillon ob-
servé. Cependant, ce calcul ne semble pas applicable à un autre tissu que le tissu
adipeux, contrairement à celui proposé par Zancanaro et al. [16]. En eﬀet, Strobel
et al. et Ren et al. utilisent des connaissances a priori à propos des longueurs de
chaîne d’AG saturés et insaturés les plus rencontrées dans les tissus adipeux [90,91]
pour la déﬁnition de coeﬃcients utilisés dans leurs calculs.
Pour la suite de ce chapitre, le choix a été fait de n’utiliser que l’algorithme
déﬁni par Ren et al. étant donné les faibles concentrations en ω3 attendues dans
des applications in vivo. Pour la quantiﬁcation des AG suivant cet algorithme, les
résonances utiles sont :
— Lip28, aﬁn d’évaluer la quantité d’AGPI ;
— Lip21, associée à toute molécule d’AG insaturé ;
— Lip23, utilisée comme référence, car issue d’un groupement méthylène pré-
sent sur chaque molécule d’AG.
Pour chacune des résonances Lip23 et Lip28, deux protons y participent. En re-
vanche, la résonance Lip21 étant associée aux groupements chimiques se situant
aux extrémités des doubles liaisons (donc apparaissant deux fois sur un même AG
insaturé), quatre protons y participent. Un facteur correctif d’1/2 devra donc être
appliqué lors du calcul utilisant les résonances Lip21 et Lip23.
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On remarque que la fraction d’AGI peut être calculée directement à partir des







= AGMI + AGPI (4.9)
Enﬁn, la fraction d’AGS :
AGS = 100− AGI (4.10)
Du fait des deux voies de quantiﬁcation de la fraction d’AGI, il est possible de
limiter la propagation d’erreur en réduisant les dépendances des fractions d’AG les
unes avec les autres. Cet algorithme est souvent cité comme référence d’attribution
des résonances pour des études cliniques et pré-cliniques sur du tissu adipeux
ou de la moelle osseuse n’eﬀectuant pas forcément de quantiﬁcation détaillée des
AG [89,92,93]. En revanche, il a été utilisé dans deux études cliniques récentes sur
du tissu mammaire in vivo à 7,0 T [94,95].
4.1.4 Algorithme de Corbin et al.
Ce dernier algorithme [20] est présenté dans le cadre d’une étude pré-clinique
à 4,7 T concernant les quantiﬁcations des lipides hépatiques in vivo dans le cas
d’une stéatose non-alcoolique. Il est inspiré des travaux de Zancanaro et al. [16]
puisque la résonance Lip09 est utilisée comme référence ; cependant le calcul de la
fraction d’AGI est diﬀérent.
Les résonances mises en œuvre pour la quantiﬁcation des AG sont :
— Lip21, pour la mesure de la fraction d’AGI car associée aux protons des
groupements méthylènes entourant les doubles liaisons ;
— Lip28, permettant la distinction entre AGI et AGPI puisque correspon-
dant aux protons des groupements méthylènes entourés par deux doubles
liaisons ;
— Lip09, utilisée comme référence, issue des protons des groupements méthyles
terminaux de chaque molécule d’AG.
Le nombre de protons participant aux résonances Lip21, Lip28 et Lip09 étant de
quatre, deux et trois, respectivement, des facteurs correctifs sont nécessaires pour
ramener ces quantités à des valeurs comparables.
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Les fractions d’AGMI et d’AGS en sont alors déduites :
AGMI = AGI − AGPI ; AGS = 100− AGI (4.12)
De la même manière que pour l’algorithme de Ren et al. [19], deux fractions sont
calculées indépendamment l’une de l’autre, permettant de limiter la propagation
d’erreur par rapport aux algorithmes dérivant toutes les fractions d’AG à partir
d’une valeur calculée au départ. Enﬁn, cet algorithme est cité lors d’études pré-
cliniques sur modèles murins [69, 70, 96] sur le foie. Il est utilisé dans le cas d’une
pathologie hépatique telle que la ﬁbrose ou la stéatose, à diﬀérents le champs
magnétiques, de 7,0 T pour l’une [69] et 3,0 T pour l’autre [70]. La dernière étude
utilise l’algorithme de Corbin et al. dans le cas d’une faible inﬁltration lipidique,
mais à un champ magnétique élevé de 14,1 T [96].
4.1.5 Corrections en T1 et/ou T2
En fonction des paramètres d’acquisitions (TR et TE), il peut être nécessaire
d’appliquer une correction en T1 et/ou T2 des résonances utilisées lors des calculs
de quantiﬁcation.
La correction en T1 de la valeur de l’aire sous la courbe, ou concentration, pour












où [Lip]0 est la valeur de l’aire sous la courbe relevée avant correction, et [Lip] la
valeur corrigée.
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Enﬁn, il est possible, dans le cas où les deux corrections sont nécessaires, de les














De manière générale, les acquisitions sont réalisées avec un TR suﬃsamment long
(2000 ms à 7,0 T [19] ; 5000 ms à 3,0 T [76] ; 2500 ms dans notre étude à 4,7 T) pour
obtenir une relaxation longitudinale complète de l’aimantation pour chacune des
résonances du spectre. Il est important de noter que dans le cas d’un spectre issu
d’un volume dans lequel de l’eau et des lipides sont présents, la résonance ayant
la valeur de T1 la plus élevée est celle de l’eau (663 ms à 1,5 T [41] ; 822 ± 123 ms
à 3,0 T dans le foie humain par exemple). Les études utilisant une correction en
T1 sont donc rares [19, 41], que ce soit à des valeurs de champ élevées ou non,
sur le foie ou le tissu adipeux. En revanche, une correction en T2 est souvent
utilisée [10, 15, 18, 19, 41, 94, 97] en raison des valeurs comparables entre le TE
utilisé lors des acquisitions (20 ms à 3,0 T [76] ; 20 ms à 7,0 T [19]) et les valeurs
de T2 relevées pour les résonances lipidiques (50 ms à 1,5 T [41] ; 34 ms à 3,0 T [98]
pour la résonance Lip13 dans le foie humain).
4.2 Validation des algorithmes sur objets-tests
Devant l’étendue des algorithmes de quantiﬁcation de la composition des lipides
proposés dans la littérature, il est apparu important de tester ces derniers dans
nos conditions expérimentales, tout en restant dans un scénario idéal ou aucun
mouvement n’est à prendre en compte contrairement aux conditions in vivo, aﬁn
de déterminer celui qui nous serait le plus approprié. Pour ce faire, des objets-tests
ont été préparés, allant des plus simples, des tubes remplis de diﬀérentes huiles
alimentaires, à des objets-tests modélisant un tissu biologique, c’est à dire des
émulsions stables de type huile dans l’eau, avec diﬀérentes concentrations en huile.
4.2.1 Validation sur différentes huiles alimentaires
Le but du travail sur une huile est de pouvoir évaluer les algorithmes de quan-
tiﬁcation proposés sur un échantillon dont la composition des lipides (AGS, AGI,
AGPI et AGMI) est connue, et variable en fonction de l’huile utilisée [99]. Ceci
dans des conditions expérimentales simples, par rapport à la validation sur émul-
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sions huile/eau, puisque l’on est en présence d’un échantillon pur (sans présence
d’eau) et homogène.
Préparation des objets-tests
Quatre huiles ont été choisies pour leurs compositions lipidiques : l’huile de
colza, l’huile de noix, l’huile d’olive et l’huile de tournesol dont les fractions en AG
sont présentées dans le tableau 4.1.
Colza Noix Olive Tournesol
AGS 8 10 15 11
AGI 92 90 86 89
AGMI 62 18 77 23
AGPI 30 72 9 66
ω6 21 59 7 65
ω3 9 13 2 1
Tableau 4.1 – Composition détaillée en acides gras (AG) des huiles utilisées. Les
fractions en AG sont présentées en %.
Ainsi, les algorithmes ont été évalués dans le cas :
— d’une huile quasiment dépourvue d’ω3 mais dont les AGPI sont largement
majoritaires par rapport aux AGMI (huile de tournesol) ;
— d’une huile quasiment dépourvue d’ω3 mais qui, à l’inverse de la précédente,
est majoritairement composée d’AGMI et non d’AGPI (huile d’olive) ;
— d’une huile présentant une fraction d’ω3 modérée, dont les AGI sont prin-
cipalement représentés par les AGMI (huile de colza) ;
— d’une huile avec une fraction d’ω3 un peu plus élevée et une forte fraction
d’AGMI (huile de noix).
Quatre tubes Falcon de 50 ml ont été préparés, chacun contenant l’une des
huiles choisies. Toutes les acquisitions ont été réalisées à température ambiante
(20˚ C).
Protocole d’acquisition
Toutes les acquisitions ont été faites à 4,7 T sur un spectromètre imageur dédié
au petit animal (47/40 USR Bruker Biospec, Bruker BioSpin GmbH, Ettlingen,
Germany), avec un canon de gradient BGA12 (force maximum de 400 mT/m) et
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une bobine RF volumique en quadrature de 72 mm de diamètre interne. Les logi-
ciels d’acquisition et de traitement ParaVision 4.0 (Bruker Biospin, Wissembourg,
France) et Topspin 1.5, respectivement, ont été utilisés.
Les tubes d’huile de colza et tournesol ont été utilisés pour la mesure des temps de
relaxation T1 et T2 des diﬀérentes résonances. Les spectres de SRM ont été acquis
dans un voxel de 5x5x5 mm3 avec une séquence PRESS utilisant les paramètres
suivants :
— pour la mesure du T1 (durée totale des acquisitions = 20 min) :
— TR = [145 ; 170 ; 200 ; 240 ; 270 ; 350 ; 400 ; 800 ; 1600 ; 2000 ; 2500] ms ;
— TE = 11 ms ;
— nombre d’accumulations = 128 ;
— nombre de "dummy scans" = 4 ;
— pour la mesure du T2 (durée totale des acquisitions = 28 min) :
— TR = 1600 ms ;
— TE = [11 ; 20 ; 30 ; 40 ; 50 ; 80 ; 100 ; 150] ms ;
— nombre d’accumulations = 128 ;
— nombre de "dummy scans" = 4 ;
— pour le calcul de quantiﬁcation (durée de l’acquisition = 5 min 30 s) :
— TR = 2500 ms ;
— TE = 11 ms ;
— nombre d’accumulations = 128 ;
— nombre de "dummy scans" = 4.
Les acquisitions étant faites sur des huiles pures, aucun module de suppression du
signal de l’eau n’a été utilisé.
Les spectres ont ensuite été exploités en utilisant le logiciel LCModel (Ver-
sion 6.3-0L, Stephen Provencher, Oakville, ON, Canada) utilisant la base simulée
"Lipid-8" et le paramètre "roomt = True" aﬁn de prendre en compte la tempé-
rature ambiante (20˚ C) pour le déplacement chimique des lipides. Aucune connais-
sance a priori n’a été introduite.
Résultats de mesure du T1 et T2 des différentes résonances lipidiques
Par la mesure du T1 et du T2 sur les huiles de colza et de tournesol, des valeurs
moyennes pour les temps de relaxation de toutes les résonances associées aux li-
pides ont pu être déterminées dans nos conditions expérimentales.
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T1 T2
Lip09 524 ± 20 44 ± 14
Lip13 314 ± 11 51 ± 2
Lip16 255 ± 29 19 ± 22
Lip21 292 ± 14 31 ± 17
Lip23 256 ± 18 30 ± 10
Lip28 294 ± 4 45 ± 7
Lip53+52 498 ± 18 41 ± 8
Tableau 4.2 – Valeurs moyennes des temps de relaxation longitudinale (T1) et trans-
versale (T2), exprimées en ms, pour chaque résonance du spectre des lipides, mesurées
sur les huiles de tournesol et colza à 4,7 T.
Beaucoup de valeurs de T2, pour l’eau et la résonance majeure des lipides
(Lip13 ), sont énoncées dans la littérature. Cependant, les mesures étant faites sur
des objets-tests diﬀérents, sur de nombreux tissus, et à des valeurs de champs
magnétiques variés, il est diﬃcile d’eﬀectuer une comparaison entre nos résultats
et ceux de ces multiples études. Une seule étude a été réalisée sur des émulsions
ainsi que sur le foie de souris à 3,0 T, et dont les valeurs de T2 mesurées pour
la plupart des résonances lipidiques semblent correspondre à nos valeurs présen-
tées dans le tableau 4.2 [10]. Il est important de noter que, en fonction du tissu
sur lequel les mesures sont eﬀectuées, ainsi que du champs magnétique utilisé, de
grandes variations peuvent être observées pour les valeurs de T2 d’une étude à
l’autre [10,18,41,93,94,100–102]. Enﬁn, les valeurs de T2 mesurées dans nos condi-
tions expérimentales sont du même ordre de grandeur (pour la résonance Lip16 )
ou plus élevées que le TE utilisé (11 ms) pour les acquisitions de SRM ayant pour
but la quantiﬁcation de la composition lipidique. Il paraît alors intéressant d’éva-
luer l’eﬀet d’une correction en T2 avant de procéder au calcul des fractions d’AG
composant les lipides.
De même, les valeurs de T1 que nous avons mesurées pour les diﬀérentes réso-
nances des AG sont du même ordre de grandeur que des valeurs publiées dans la
littérature. Cependant, ces études n’ont pas été réalisées sur des huiles, ou aux
mêmes champs magnétiques [10, 41, 93, 100]. D’autre part, une étude travaillant
sur des émulsions, avec une quantité variable de lipides, a mis en évidence une
nette variation du T1 en fonction de la fraction lipidique [21]. Si tel est le cas, et si
une correction en T1 est nécessaire avant le calcul de la composition lipidique, la
valeur de T1 de chaque résonance d’intérêt devra être mesurée au début de chaque
protocole d’acquisition, pour chaque objet-test, animal ou patient. La méthode de
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référence actuelle pour la mesure du T1 est l’acquisition de plusieurs spectres à des
valeurs de TR diﬀérentes pour observer la recroissance de l’aimantation longitudi-
nale. Dans le domaine clinique, cette méthode peut se révéler longue à appliquer,
nécessitant des apnées répétées du patient. Des travaux ont été eﬀectués pour
permettre une mesure rapide du T1 en clinique, mais cela nécessite l’utilisation
d’une séquence non disponible nativement sur les spectromètres imageurs des hô-
pitaux [100]. Dans le domaine pré-clinique, la mesure du T1 par l’acquisition de
spectres à diﬀérents TR n’est pas applicable en raison de la synchronisation des
acquisitions avec la respiration de l’animal (cf chapitre 5), ayant pour conséquence
une variation du TR réellement appliqué par rapport à la valeur consigne.
Dans nos conditions expérimentales, le TR utilisé (2500 ms) est de l’ordre de cinq
fois les T1 les plus longs parmi ceux relevés pour les résonances lipidiques, d’où
une relaxation quasi-complète de l’aimantation longitudinale de ces résonances.
Aucune correction en T1 n’a donc été nécessaire.
Résultats de quantification de la composition lipidique
Pour chacune des quatre huiles utilisées, les algorithmes de Corbin et al., Ren
et al. et Zancanaro et al. ont été utilisés, sans et avec correction en T2 préalable
(la notation utilisée dans les tableaux qui vont suivre est, respectivement, noCorr
et Corr), pour le calcul de la quantiﬁcation de la composition lipidique. Comme
exposé précédemment, la résolution spectrale de ces expériences ne permettant
pas l’observation de la résonance associée aux ω3, l’hypothèse de la seule présence
d’AG di-insaturés (ω6) est faite pour ces calculs. Les fractions calculées sont donc
celles des acides gras saturés, insaturés, mono-insaturés et poly-insaturés (AGS,
AGI, AGMI et AGPI, respectivement). Pour chacune des fractions calculées, les
résultats sont présentés sous la forme "valeur ± erreur". L’erreur est dérivée des
valeurs de CRLB relevées pour les résonances utilisées dans le calcul de la fraction
d’AG.
Huile de tournesol
Le spectre obtenu sur le tube d’huile de tournesol est présenté sur la ﬁgure
4.1. Par l’évaluation de la largeur à mi-hauteur (FWHM pour Full Width at Half
Maximum en anglais) de la résonance principale des lipides Lip13, une excellente
résolution spectrale est observée (FWHM = 12,4 Hz) étant données nos conditions
d’expérimentation (4,7 T, voxel isotropique de 5 mm de côté). Toutes les réso-
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nances sont dissociées les une des autres, même les plus proches telles que Lip13
et Lip16, ou Lip21 et Lip23. Le tableau 4.3 présente les résultats de quantiﬁcation
obtenus pour l’huile de tournesol avec les trois algorithmes testés, sans ou avec
correction en T2.
Figure 4.1 – Spectre de SRM acquis à 4,7 T sur un tube d’huile de tournesol
(FWHM = 12,4 Hz).
Corbin et al. Ren et al.
noCorr Corr noCorr Corr
AGS 30,5 ± 1,4 30,5 ± 1,4 3,8 ± 8,0 3,8 ± 8,0
AGI 69,5 ± 1,4 69,5 ± 1,4 96,2 ± 8,0 96,2 ± 8,0
AGMI 21,6 ± 3,8 21,6 ± 3,8 29,9 ± 4,0 29,9 ± 4,0
AGPI 47,9 ± 2,4 47,9 ± 2,4 66,3 ± 4,0 66,3 ± 4,0
Zancanaro et al.
noCorr Corr
AGS -43,1 ± 5,7 -35,8 ± 5,4
AGI 143,1 ± 5,7 135,8 ± 5,4
AGMI 95,2 ± 8,1 87,9 ± 7,8
AGPI 47,9 ± 2,4 47,9 ± 2,4
Tableau 4.3 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition en AG
de l’huile de tournesol sans ou avec correction en T2 (noCorr ou Corr, respectivement.).
On remarque que la correction en T2 n’apporte aucune amélioration aux résul-
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tats de la quantiﬁcation de la composition en AG des lipides de l’huile de tournesol.
D’autre part, l’algorithme donnant une quantiﬁcation la plus proche des valeurs
attendues (tableau 4.1) est celui de Ren et al.. La fraction d’AGPI est conforme
aux 66% théoriques. La fraction d’AGMI est légèrement surévaluée (29,9% au lieu
de 23%), cette erreur se répercute ensuite sur les fractions d’AGI et AGS. Les deux
autres algorithmes de quantiﬁcation testés donnent des valeurs très éloignées de
la composition réelle, voire complètement incohérentes en ce qui concerne l’algo-
rithme de Zancanaro et al..
Huile de colza
Figure 4.2 – Spectre de SRM acquis à 4,7 T sur un tube d’huile de colza
(FWHM = 11,4 Hz).
Le spectre acquis sur le tube d’huile de colza est présenté en ﬁgure 4.2. De
même que pour l’huile de tournesol, une excellente résolution spectrale est obte-
nue (FWHM = 11,4 Hz). Il est possible d’observer, quantitativement, la fraction
d’AGPI diﬀérente dans cette huile par rapport à l’huile de tournesol par l’évalua-
tion de l’amplitude de la résonance Lip28 par rapport aux résonances Lip21 et
Lip23. En eﬀet, la fraction d’AGPI est environ deux fois plus basse dans l’huile
de colza que dans l’huile de tournesol, d’où une amplitude de la résonance Lip28
diminuée sur le spectre acquis sur l’huile de colza.
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Corbin et al. Ren et al.
noCorr Corr noCorr Corr
AGS 32,5 ± 1,4 39,2 ± 1,2 2,7 ± 4,5 1,6 ± 5,1
AGI 67,5 ± 1,4 60,8 ± 1,2 97,3 ± 4,5 98,4 ± 5,1
AGMI 41,5 ± 2,7 34,6 ± 2,5 59,8 ± 2,3 56,1 ± 2,6
AGPI 26,0 ± 1,3 26,2 ± 1,3 37,5 ± 2,2 42,3 ± 2,5
Zancanaro et al.
noCorr Corr
AGS -20,2 ± 3,6 -18,0 ± 3,6
AGI 120,2 ± 3,6 118,0 ± 3,5
AGMI 94,2 ± 4,9 91,9 ± 4,8
AGPI 26,0 ± 1,3 26,1 ± 1,3
Tableau 4.4 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition en AG
de l’huile de colza sans ou avec correction en T2 (noCorr ou Corr, respectivement.).
Le tableau 4.4 présente les résultats de quantiﬁcation obtenus pour l’huile de
colza avec les trois algorithmes testés, sans ou avec correction en T2. De même que
pour l’huile de tournesol, l’algorithme de Ren et al. sans correction en T2 donne
les résultats les plus proches des valeurs théoriques attendues (tableau 4.1). Cette
fois, la valeur d’AGPI est surévaluée (37,5% pour 30%), et la fraction d’AGMI est
très proche de la valeur souhaitée (59,8% pour 62%). L’algorithme de Corbin et
al. donne des résultats éloignés de la composition théoriques, et l’algorithme de
Zancanaro et al. obtient à nouveau des valeurs incohérentes.
Huile de noix
Le spectre acquis sur le tube d’huile de noix est présenté sur la ﬁgure 4.3. La réso-
lution spectrale permet l’identiﬁcation de toutes les résonances lipidiques (FWHM
de 12,4 Hz). Il est possible de supposer une forte fraction d’AGPI en raison de
l’amplitude de la résonance Lip28.
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Figure 4.3 – Spectre de SRM acquis à 4,7 T sur un tube d’huile de noix
(FWHM=12,4 Hz).
Corbin et al. Ren et al.
noCorr Corr noCorr Corr
AGS 30,4 ± 1,4 30,4 ± 1,4 5,6 ± 10,9 5,6 ± 10,9
AGI 69,6 ± 1,4 69,6 ± 1,4 94,4 ± 10,9 94,4 ± 10,9
AGMI 3,1 ± 4,7 3,1 ± 4,7 4,2 ± 5,5 4,2 ± 5,5
AGPI 66,6 ± 3,3 66,6 ± 3,3 90,2 ± 5,4 90,2 ± 5,4
Zancanaro et al.
noCorr Corr
AGS -68,8 ± 5,1 -60,1 ± 4,8
AGI 168,8 ± 5,1 160,1 ± 4,8
AGMI 102,2 ± 8,4 93,5 ± 8,1
AGPI 66,6 ± 3,3 66,6 ± 3,3
Tableau 4.5 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition en AG
de l’huile de noix sans ou avec correction en T2 (noCorr ou Corr, respectivement.).
Le tableau 4.5 expose les résultats de quantiﬁcation des AG par les trois al-
gorithmes testés, sans ou avec correction en T2. Pour cette huile, l’algorithme de
Zancanaro et al. donne, comme pour les deux huiles précédentes, des valeurs in-
cohérentes (à l’exception de la fraction d’AGPI). Les algorithmes de Corbin et al.
et Ren et al. donnent des valeurs proches de la réalité pour diﬀérentes fractions
d’AG (tableau 4.1). En eﬀet, la fraction d’AGPI est plus cohérente avec l’algo-
rithme de Corbin et al. (66,6% pour 72%) alors qu’elle est fortement surévaluée
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par l’algorithme de Ren et al. (90,2% pour 72%). Les fractions d’AGMI issues des
calculs de ces deux algorithmes sont proches l’une de l’autre, et très sous-estimées
par rapport à la valeur attendue (3,1% et 4,2% pour 18%). En ce qui concerne les
fractions d’AGI et AGS, c’est le calcul de Ren et al. qui produit les résultats les
plus appropriés. La diﬀérence majeure entre ces deux algorithmes est la résonance
utilisée comme référence (cf §4.1.3 et 4.1.4), et dans le cas de cette huile, il semble
diﬃcile de conclure en faveur de l’un ou l’autre. L’algorithme de Ren et al. est plus
précis sur la composition générale en AGS et AGI, cependant, il présente un écart
important avec la théorie concernant la fraction d’AGPI. En revanche, l’algorithme
de Corbin et al. évalue très bien les AGPI, mais ne quantiﬁe pas correctement les
AGS et AGI. D’autre part, pour les trois algorithmes testés, il apparaît évident
que la correction en T2 n’apporte aucune amélioration.
Huile d’olive
Figure 4.4 – Spectre de SRM acquis à 4,7 T sur un tube d’huile d’olive
(FWHM=10,4 Hz).
Le spectre obtenu sur le tube d’huile d’olive est présenté en ﬁgure 4.4. La ré-
sonance Lip28 est très peu visible malgré une bonne résolution spectrale (FWHM
de 10,4 Hz), ce qui illustre très bien la faible fraction d’AGPI attendue dans le cas
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de cette huile.
Corbin et al. Ren et al.
noCorr Corr noCorr Corr
AGS 30,1 ± 1,4 30,1 ± 1,4 11,9 ± 1,5 11,9 ± 1,5
AGI 69,9 ± 1,4 69,9 ± 1,4 88,1 ± 1,5 88,1 ± 1,5
AGMI 63,9 ± 1,7 63,9 ± 1,7 80,5 ± 0,8 80,5 ± 0,8
AGPI 6,0 ± 0,3 6,0 ± 0,3 7,6 ± 0,8 7,6 ± 0,8
Zancanaro et al.
noCorr Corr
AGS -1,1 ± 2,0 4,0 ± 1,9
AGI 101,1 ± 2,0 96,0 ± 1,9
AGMI 95,1 ± 2,6 89,9 ± 2,5
AGPI 6,0 ± 0,6 6,0 ± 0,6
Tableau 4.6 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition en AG
de l’huile d’olive sans ou avec correction en T2 (noCorr ou Corr, respectivement.).
Une nouvelle fois, les résultats obtenus avec l’algorithme de Zancanaro et al.
sont très éloignés des valeurs attendues (tableau 4.1), voire incohérents pour les
fractions d’AGS et AGI, à l’exception de la fraction d’AGPI (tableau 4.6). L’algo-
rithme de Corbin et al. donne des valeurs d’AGMI et AGPI sous-estimées (63,9%
pour 77% et 6,0% pour 7%, respectivement), et des valeurs de fractions d’AGS et
AGI très loin de celles attendues. Pour cette huile, l’algorithme de Ren et al. est le
plus précis avec une faible sous-estimation des valeurs d’AGPI et AGS (7,6% pour
9% et 11,9% pour 15%, respectivement), et une surestimation des valeurs d’AGI et
AGMI (88,1% pour 86% et 80,5% pour 77%, respectivement). Ici, la conclusion est
en faveur de ce dernier algorithme, sans correction en T2. Le tableau 4.6 présente
les résultats de quantiﬁcation obtenus pour l’huile d’olive avec les trois algorithmes
testés, sans ou avec correction en T2.
Discussion
L’évaluation des algorithmes de quantiﬁcation sur des objets-tests simples ont
permis l’élimination de celui de Zancanaro et al. pour la suite de notre étude.
L’algorithme de Ren et al. semble le plus approprié, cependant les calculs issus
de l’algorithme de Corbin et al. se sont révélés plus précis concernant la fraction
d’AGPI sur l’une des huiles. Il est donc apparu intéressant de conserver ces deux
algorithmes pour l’étape d’évaluation sur des émulsions. Aucun eﬀet n’ayant été
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observé sur les résultats obtenus par les trois algorithmes après application d’une
correction en T2, cette correction ne sera pas utilisée dans la suite de notre étude.
4.2.2 Validation sur des émulsions avec différentes fractions
lipidiques
L’intérêt des émulsions est de mimer le tissu hépatique par la présence d’eau et
de lipides mélangés de façon relativement homogène. De plus, la préparation de ces
objets-tests présente l’avantage de pouvoir obtenir la fraction lipidique souhaitée
aﬁn de simuler une inﬁltration lipidique légère ou modérée. De cette manière, les
algorithmes de calcul de la composition en AG des lipides peuvent être évalués
dans un contexte plus proche de la réalité.
Préparation des objets-tests
Les émulsions ont été préparées à partir d’huile de colza. Cette huile a été
choisie dans le but de simuler un éventuel biais de quantiﬁcation en raison de
l’omission de la fraction d’ω3 lors des calculs, car elle n’est pas dépourvue d’ω3.
Aﬁn de modéliser plusieurs grades d’inﬁltration lipidique, six émulsions ont été
préparées, allant d’une FL de 5% (déﬁnition de la stéatose de grade 1, cf §2.3.1)
à 40% (inﬁltration modérée, grade 2).
La composition de chaque émulsion a été la suivante :
— solution d’eau distillée et d’agar-agar à 1,5% (proportion variable) ;
— huile de colza (proportion variable) ;
— gadolinium (0,2 mmol/L) ;
— émulsiﬁant (15 mmol/L).
Le gadolinium est ajouté pour diminuer le T1 du mélange, dans le but de s’ap-
procher de la valeur de 760 ± 50 ms mesurée par Nekolla et al. sur le foie de
rat à 4,7 T [103]. La stabilité des émulsions dans le temps est assurée par l’ajout
d’agar-agar au mélange, entraînant la géliﬁcation de la préparation.
Ainsi, six tubes Falcon de 50 ml ont été préparés, présentant des fractions
lipidiques de 5%, 10%, 15%, 20%, 30% et 40%. L’obtention d’une émulsion stable
au dessus d’une FL de 40% s’est révélée compliquée, expliquant le choix de ne pas
simuler une stéatose de grade plus élevé.
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Protocole d’acquisition
Les acquisitions ont été réalisées avec la même installation que pour les objets-
tests d’huiles pures, à 4,7 T (cf §4.2.1 page 99). Sur chaque tube, un spectre de
SRM a été obtenu dans un voxel isotropique de 5 mm de côté par l’utilisation
d’une séquence PRESS et les paramètres d’acquisition suivants (durée de l’acqui-
sition = 10 min 50 s) :
— TR = 2500 ms ;
— TE = 11 ms ;
— nombre d’accumulations = 256 ;
— nombre de "dummy scans" = 4.
Suite aux résultats présentés dans le chapitre 3, aucune suppression du signal de
l’eau n’a été appliquée.
Les spectres ont ensuite été exploités en utilisant le logiciel LCModel, utilisant
la base simulée "Lipid-8" et le paramètre "roomt = True" aﬁn de prendre en
compte la température ambiante (20˚ C) pour le déplacement chimique des lipides.
Aucune connaissance a priori n’a été introduite.
Résultats de quantification de la composition lipidique
Figure 4.5 – Spectres de SRM acquis à 4,7 T sur des tubes d’émulsions dont la fraction
lipidique est de (A) 5% présentant une FWHM de 12,2 Hz, (B) 20% présentant une
FWHM de 31,8 Hz et (C) 40% présentant une FWHM de 29,8 Hz.
La ﬁgure 4.5 présente les spectres acquis sur trois des tubes d’émulsions utilisés.
Une très bonne qualité spectrale est observée, et ce même avec l’augmentation de
la fraction lipidique. Ce constat peut être étendu à tous les spectres acquis sur les
émulsions avec une moyenne de FWHM de 26,5 Hz pour une gamme de valeurs
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allant de 12,2 Hz à 38,2 Hz. Ceci a permis une quantiﬁcation suﬃsamment précise
des résonances associées aux lipides par LCModel (CRLB<10%) dès la plus faible
quantité de lipides considérée par ces objets-tests (5%).
Emulsion à 5% Emulsion à 10%
Corbin et al. Ren et al. Corbin et al. Ren et al.
AGS 44,2 ± 3,3 4,3 ± 7,9 23,6 ± 4,6 4,5 ± 2,2
AGI 55,8 ± 3,3 95,7 ± 7,9 76,4 ± 4,6 95,5 ± 2,2
AGMI 35,1 ± 7,7 60,2 ± 4,0 46,8 ± 10,8 58,5 ± 1,1
AGPI 20,7 ± 4,3 35,4 ± 3,9 29,6 ± 6,2 36,9 ± 1,1
Emulsion à 15% Emulsion à 20%
Corbin et al. Ren et al. Corbin et al. Ren et al.
AGS 24,0 ± 4,6 7,6 ± 4,6 28,8 ±4,3 2,2 ± 1,5
AGI 76,0 ± 4,6 92,4 ± 4,6 71,2 ± 4,3 97,8 ± 1,5
AGMI 49,4 ± 10,1 60,1 ± 2,3 44,6 ± 9,9 61,2 ± 0,7
AGPI 26,6 ± 5,6 32,3 ± 2,3 26,6 ± 5,6 36,6 ± 0,7
Emulsion à 30% Emulsion à 40%
Corbin et al. Ren et al. Corbin et al. Ren et al.
AGS 32,1 ± 4,1 2,2 ± 2,9 18,0 ± 4,9 1,9 ± 1,5
AGI 67,9 ± 4,1 97,8 ± 2,9 82,0 ± 4,9 98,1 ± 1,5
AGMI 43,0 ± 9,3 61,9 ± 1,5 51,2 ± 11,4 61,2 ± 0,8
AGPI 24,9 ± 5,2 35,9 ± 1,4 30,8 ± 6,5 36,9 ± 0,7
Tableau 4.7 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition en AG
des émulsions, de 5% à 40% de fraction lipidique, avec les algorithmes de Corbin et al.
et Ren et al..
Les résultats des calculs de quantiﬁcation de la composition lipidique eﬀectués
sur chaque émulsion avec les deux algorithmes considérés sont présentés dans le
tableau 4.7. Pour chacune des fractions calculées, les résultats sont présentés sous
la forme "valeur ± erreur". L’erreur est dérivée des valeurs de CRLB relevées pour
les résonances utilisées dans le calcul de la fraction d’AG. De manière générale,
l’algorithme de Ren et al. obtient de meilleurs résultats que celui de Corbin et al.
d’après les valeurs théoriques attendues pour l’huile de colza (tableau 4.1). En eﬀet,
les résultats issus de l’algorithme de Corbin et al. présentent une fraction d’AGPI
proche de la valeur attendue (moyenne de 26,5 ± 3,6% pour 30%), mais des valeurs
erronées pour les autres fractions : les AGI sont sous-estimés de 20% en moyenne
(valeur moyenne de 71,6 ± 9,1% pour 92%) entraînant une sous-estimation des
AGMI d’autant (moyenne de 45,0 ± 5,7% pour 62%) et une surestimation des
AGS (moyenne de 28,4 ± 9,1% pour 8%). L’algorithme de Ren et al. produit une
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légère surestimation de 5% de la fraction d’AGPI (moyenne 35,7 ± 1,8% pour 30%)
ainsi que de la fraction d’AGI (moyenne de 96,2 ± 2,2% pour 92%), ceci provoque
une sous-estimation équivalente de la fraction d’AGS (moyenne de 3,8 ± 2,2% pour
8%), cependant l’erreur est amoindrie sur la fraction d’AGMI où la sous-estimation
induite est très faible (moyenne de 60,5 ± 1,2% pour 62%).
Discussion
De même que pour l’évaluation des algorithmes de Corbin et al. et Ren et al.
sur les objets-tests d’huile pure, les résultats obtenus sur les objets-test préparés
à partir d’émulsions mettent en évidence que l’algorithme de Ren et al. est le plus
approprié, pour la quantiﬁcation de la composition lipidique, dans nos conditions
expérimentales. Encore une fois, l’algorithme de Corbin et al. donne une valeur
proche de la théorie pour la fraction d’AGPI uniquement. Cependant, lors de la
revue de la littérature, il a été observé que ces deux algorithmes ont été utilisés
in vivo dans des conditions diﬀérentes. En eﬀet, celui de Corbin et al. est utilisé
dans des problématiques de quantiﬁcation des lipides hépatiques [63, 69, 70], ap-
plication pour laquelle il a été proposé au départ [20], tandis que celui de Ren
et al. est utilisé pour la composition des lipides des tissus adipeux [89, 93–95], là
encore application pour laquelle il a été proposé à l’origine [19]. Il est donc apparu
important de comparer ces deux algorithmes dans le cas de la quantiﬁcation des
lipides hépatiques et mammaires (représentant le cas d’un tissu adipeux).
Pour conclure sur les résultats obtenus lors des études de validation des al-
gorithmes sur des objets-tests, l’algorithme de Zancanaro et al. a été éliminé, et
l’algorithme de Ren et al. semble le plus approprié à la quantiﬁcation de la compo-
sition en AG. Par la suite, des validations in vivo ont été réalisées. Les algorithmes
de Corbin et al. et Ren et al. ont été appliqués sur des données acquises in vivo
au niveau hépatique, dans le cadre d’une étude pré-clinique sur la souris à 4,7 T
puis d’une étude clinique chez des patients à 3,0 T. Les deux algorithmes de quan-
tiﬁcation des AG ont également été testés sur du tissu mammaire, dans le cadre
d’une étude clinique à 3,0 T. Les deux parties suivantes de ce chapitre présentent
les tests eﬀectués et les résultats obtenus.
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4.3 Validation in vivo des algorithmes pour la quan-
tification des lipides hépatiques
4.3.1 Etude pré-clinique sur modèles murins
Animaux
Six souris femelles obèses (ob/ob, c57BL/6JRj), âgées de cinq semaines (Jan-
vier Labs, Le Genest-Saint-Isle, France) ont été utilisées pour évaluer les algo-
rithmes de quantiﬁcation des AG hépatiques dans le cas d’une forte inﬁltration li-
pidique. Ces animaux ont initialement été utilisés dans le cadre d’une collaboration
avec l’équipe de Bernard Fromenty (Unité Foie, Métabolisme, Cancer ; INSERM
UMR991) sur l’étude des eﬀets hépatiques du paracétamol chez des populations
obèses présentant une stéatose. Notre étude méthodologique sur l’évaluation des
algorithmes de quantiﬁcation de la composition en AG des lipides hépatiques a
été réalisée parallèlement, en proﬁtant de ces données in vivo, en utilisant unique-
ment les acquisitions eﬀectuées sur les souris obèses. L’anesthésie a été réalisée par
injection intra-péritonéale d’un mélange de kétamine (55 mg/kg) et de xylazine
(5,5 mg/kg). Trois acquisitions ont été eﬀectuées sur chacune de ces souris (jour
0, 14 et 28).
Une acquisition supplémentaire a été réalisée sur une souris femelle contrôle (wild
type, c57BL/6JRj. Animalerie centrale ARCHE Biosit, Campus Villejean, Uni-
versité de Rennes 1). L’anesthésie a été induite par voie gazeuse en utilisant de
l’isoﬂurane (induction à 3%, maintien à 1,5%). Le choix d’une anesthésie gazeuse
a été motivée par le souhait d’obtenir une fréquence respiratoire de l’animal plus
basse que lors d’une anesthésie ﬁxe par un mélange de kétamine et xylazine, ceci
dans le but d’eﬀectuer des acquisitions d’évaluation de la mesure du T1 présentée
dans le chapitre 5 de ce manuscrit.
Toutes les expérimentations sur ces animaux ont été approuvées par le comité local
d’éthique animale.
Protocole d’acquisition
Les acquisitions ont été réalisées avec la même installation que pour les objets-
tests d’huiles pures (cf §4.2.1 page 99). Les acquisitions de SRM ont été synchro-
nisées avec la respiration de l’animal par l’intermédiaire d’un capteur pneumatique
placé au niveau de l’abdomen de la souris, et relié à la station d’acquisition par
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ﬁbre optique.
Pour le positionnement du voxel, des images anatomiques RAREmulti-coupes pon-
dérées en T1 (RARE : Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement [74] en an-
glais) ont été acquises avec les paramètres suivants (durée de l’acquisition = 2 min) :
— TR = 900 ms ;
— TE = 11,7 ms ;
— nombre de coupes = 20 ;
— épaisseur de coupe = 1 mm ;
— champ de vue = 5x5 cm2 ;
— matrice = 192x192 ;
— nombre d’accumulations = 3.
Le voxel d’intérêt a été placé dans le lobe droit du foie de chaque animal, de
façon à avoir une zone de tissu la plus homogène possible, pour l’acquisition du
signal SRM en utilisant une séquence PRESS et les paramètres suivants (durée de
l’acquisition ≈ 11 min) :
— TR = 2500 ms ;
— TE = 11 ms ;
— nombre d’accumulations = 256 ;
— nombre de "dummy scans" = 4.
Suite aux résultats présentés dans le chapitre 3, aucune suppression du signal de
l’eau n’a été appliquée.
Les spectres ont tous été traités à l’aide du logiciel LCModel sans introduction
de connaissances a priori et la base simulée "Liver-8".
Parmis les 18 spectres acquis, seuls les 14 dont les valeurs de CRLB relevées pour les
résonances d’intérêt étaient inférieures à 10% (cf §3.2.2 page 68) ont été exploités.
Résultats
Un exemple de spectre obtenu sur une souris obèse est présenté sur la ﬁgure
4.6. Chacune des résonances associées aux lipides est indiquée par une ﬂèche ainsi
que sa nomenclature issue de LCModel. La largeur à mi-hauteur de la résonance de
l’eau de ce spectre est de 53,8 Hz, ce qui est représentatif de l’ensemble du groupe
de spectres de SRM acquis sur les souris obèses de notre étude (FWHM moyenne
de 53,7 ± 4,8 Hz), dont les résonances d’intérêt respectent le critère de validité
CRLB<10% (n=14). La résolution spectrale de nos spectres est en accord avec
celle observée dans la littérature pour des études in vivo chez le petit animal,
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en particulier pour des études sur le foie de souris à 4,7 T [20]. Les résonances
d’intérêt pour la quantiﬁcation de la composition lipidique (Lip09, Lip21, Lip23 )
sont, à l’exception de quelques spectres, quantiﬁées de manière suﬃsamment pré-
cise pour l’application des algortihmes de quantiﬁcation (CRLB<10%), même si
les résonances Lip21 et Lip23, très proches l’une de l’autre, semblent diﬃcilement
dissociables visuellement. En revanche, la résonance Lip28, d’importance majeure
pour la distinction des AGPI et AGMI, n’est pas du tout visible sur le spectre, ni
quantiﬁée par LCModel.
Figure 4.6 – Spectre de SRM acquis à 4,7 T dans le foie d’une souris obèse dont la
fraction lipidique est de 34,8% présentant une FWHM de 53,8 Hz.
La fraction lipidique moyenne mesurée sur ce groupe de souris (n=14) est de
28,6 ± 4,1%. La quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques à partir des
spectres de ces souris n’a pu être réalisée dans le détail en raison de l’impossibilité
de quantiﬁer la résonance Lip28 permettant le calcul de la fraction d’AGPI. En
eﬀet, cette fraction est la première calculée, en parallèle avec la fraction d’AGI,
par chacun des deux algorithmes considérés. A partir de ces deux mesures, la
fraction d’AGMI est déduite. En l’absence de l’information issue de cette résonance,
seule la distinction entre AGS et AGI est réalisable. Les deux algorithmes ont été
évalués sur quatorze des dix-huit spectres acquis lors de l’étude. Les quatre spectres
éliminés l’ont été car ne répondant pas au critère de qualité de la quantiﬁcation
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des résonances d’intérêt (Lip09, Lip21 et Lip23 ), à savoir CRLB<10%.
L’algorithme de Corbin et al. donne des valeurs moyennes d’AGS et d’AGI de
31,4 ± 4,1% et 68,6 ± 4,1%, respectivement. Les résultats issus de l’algorithme de
Ren et al. sont très variables d’une souris à l’autre. Une forte surestimation de la
fraction d’AGI entraîne une valeur supérieure à 100%, dans le cas de quatre des
quatorze spectres utilisés, d’où une fraction d’AGS négative. Les valeurs moyennes
obtenues pour les fractions d’AGS et AGI sont donc égales à 0,7 ± 18,2% et
99,3 ± 18,2%, respectivement.
Figure 4.7 – Spectre de SRM acquis à 4,7 T dans le foie d’une souris contrôle dont la
fraction lipidique est de 10,0% présentant une FWHM de 33,4 Hz.
Le spectre obtenu lors de l’acquisition de SRM sur le foie de la souris contrôle
(ou wild type) est présenté sur la ﬁgure 4.7 où les résonances sont indiquées par des
ﬂèches, ainsi que leurs nomenclatures LCModel. En comparaison avec le spectre
de la ﬁgure 4.6, les résonances associées aux lipides ont une amplitude réduite, ce
qui est en accord avec la diﬀérence de fraction lipidique mesurée : 34,8% et 10,0%
pour la souris obèse et la souris contrôle, respectivement. La plus faible quantité
de lipides chez la souris contrôle a permis l’obtention d’une FWHM beaucoup plus
ﬁne (33,4 Hz contre une moyenne de 53,7 ± 4,8 Hz chez les souris obèses). Dans
le cas de ce spectre, toutes les résonances d’intérêt pour les calculs de composition
lipidique, suivant les deux algorithmes, ont été quantiﬁées de manière suﬃsamment
précise (CRLB<10%) pour le calcul détaillé de la composition en AG. Les résultats
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obtenus sont présentés dans le tableau 4.8. Pour les fractions d’AGS, AGI et AGMI,
les deux algorithmes ont donné des résultats très diﬀérents. Par exemple, la fraction
d’AGI est fortement sur-estimée par l’algorithme de Ren et al. avec une valeur
dépassant les 100% ; l’algorithme de Corbin et al., lui, obtient une valeur d’AGI de
65,6 ± 4,6%. En revanche, les fractions d’AGPI calculées par les deux algorithmes
sont plus cohérentes.
Corbin et al. Ren et al.
AGS 34,4 ± 4,6 -5,1 ± 5,3
AGI 65,6 ± 4,6 105,1 ± 5,3
AGMI 53,0 ± 10,3 84,8 ± 2,7
AGPI 12,6 ± 5,7 20,2 ± 2,6
Tableau 4.8 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition en AG
dans le foie de la souris contrôle, avec les algorithmes de Corbin et al. et Ren et al.. Pour
chacune des fractions calculées, les résultats sont présentés sous la forme "valeur ± er-
reur". L’erreur est dérivée des valeurs de CRLB relevées pour les résonances utilisées
dans le calcul de la fraction d’AG.
Discussion
De manière générale, l’algorithme de Corbin et al. semble obtenir des résultats
plus appropriés pour la quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques chez
la souris in vivo, en comparaison avec l’algorithme de Ren et al. ayant présenté
de nombreuses valeurs incohérentes, et ce malgré une quantiﬁcation précise des
résonances d’intérêt par LCModel (CRLB<10%). Dans notre étude sur les sou-
ris obèses, il a été impossible d’obtenir la valeur de la fraction d’AGPI (et donc
d’AGMI) en raison de l’absence de quantiﬁcation robuste de la résonance Lip28
par le logiciel utilisé (LCModel). Une hypothèse porte sur la très faible quantité
d’acides gras poly-insaturés dans les lipides hépatiques de ce type de souris, à hau-
teur de 9,2% d’après une étude eﬀectuée ex vivo par chromatographie en phase
gazeuse [61]. Cependant, cela ne semble pas en accord avec les valeurs publiées par
une étude proposant la quantiﬁcation des AG hépatiques par SRM, à 9,4 T, chez la
souris obèse (ob/ob) [15], mettant en évidence une fraction d’AGPI de 24,8 ± 4,2%.
D’autre part, la valeur des fractions d’AGS et d’AGI issues de cet article, utilisant
l’algorithme de Corbin et al., sont de 10,0 ± 3,8% et 90,0 ± 3,8%, respective-
ment. Les valeurs de notre étude, issues du même algorithme, ne concordent pas,
alors que l’algorithme de Ren et al., si on élimine les données incohérentes, produit
des résultats similaires. En revanche, la quantiﬁcation produite par l’algorithme
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de Corbin et al. correspond aux valeurs obtenues par chromatographie en phase
gazeuse [61]. N’ayant pas trouvé d’autres résultats concernant la composition des
lipides hépatiques chez ce type de souris, il semble diﬃcile de conclure en faveur
d’un algorithme ou de l’autre, cependant il est important de noter que l’algorithme
de Ren et al. paraît moins robuste. S’agissant de la quantiﬁcation de la compo-
sition des lipides hépatiques chez la souris contrôle, aucune étude de SRM n’a
été trouvée dans la littérature. Ceci est sans doute dû aux très faibles fractions
lipidiques généralement obtenues sur ces souris. En eﬀet, les fractions lipidiques
chez les souris non obèses sont généralement très inférieures à 5%. Les diﬀérentes
résonances sont alors peu visibles et diﬃcilement quantiﬁables. La souris utilisée
dans cette étude présentant une quantité de lipide de l’ordre de 10%, il a donc
été possible d’eﬀectuer les calculs de quantiﬁcation de la composition lipidique,
et d’en obtenir une version détaillée. Les résultats de l’algorithme de Ren et al.
sont inexploitables, mais ceux provenant de l’utilisation de l’algorithme de Corbin
et al. sont comparables aux valeurs exposées dans diﬀérents travaux réalisés par
chromatographie en phase gazeuse [61–63], donc ex vivo.
A l’issue de cette étude de validation in vivo sur modèle murin, il apparaît que
l’algorithme de Corbin et al. est le plus robuste pour la quantiﬁcation des lipides
hépatiques. De plus, nos résultats obtenus pour la quantiﬁcation des diﬀérents
types d’AG avec cet algorithme sont comparables aux divers résultats publiés par
des études réalisées ex vivo eﬀectuant la quantiﬁcation des AG à partir d’autres
modalités que la SRM.
4.3.2 Etude clinique
Une collaboration avec le professeur Yves Gandon, du département de Ra-
diologie du CHU de rennes, et le docteur Elise Bannier, de l’équipe VisAGeS
(Vision, Action and information manaGement System in health) INSERM U746
à Rennes, a permis d’obtenir des acquisitions de SRM au niveau hépatique dans
un cadre clinique. Cette collaboration nous a donné l’opportunité d’évaluer les al-
gorithmes de quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques dans le cas
d’une expérimentation réalisée dans des conditions cliniques aﬁn de vériﬁer les
conclusions précédentes, obtenues dans le cadre d’une étude pré-clinique.
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Patients
Onze patients, âgés de 49 ± 12 ans et suspectés de présenter une stéatose
hépatique ont été inclus dans l’étude.
Toutes les expérimentations sur ces patients ont été approuvées par le comité
d’examen institutionnel.
Protocole d’acquisition
Il est à noter que, ces acquisitions ayant été réalisées dans le cadre d’un suivi
clinique des patients, le protocole utilisé n’a pu être modiﬁé pour notre étude mé-
thodologique.
Les acquisitions ont été réalisées à 3,0 T avec un spectromètre imageur clinique
(Verio, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Allemagne) équipé d’une bobine RF
thorax à 32 canaux pour la réception. Pour le positionnement du voxel des images
anatomiques HASTE multi-coupes pondérées en T2 (HASTE : Half-Fourier Ac-
quisition Single-shot Turbo Spin Echo [75] en anglais) ont été acquises avec les
paramètres suivants (durée de l’acquisition = 2 min) :
— TR = 1000 ms ;
— TE = 96 ms ;
— nombre de coupes = 30 ;
— épaisseur de coupe = 5 mm ;
— champ de vue = 38x28 cm2 ;
— résolution spatiale = 1,5x1,2 mm2 ;
— nombre d’accumulations = 1.
Un spectre de SRM a été acquis dans un voxel d’intérêt de 30x30x30 mm3 placé
dans le lobe droit du foie de chaque patient avec une séquence STEAM (cf §1.2.1 du
chapitre 1) avec les paramètres d’acquisition suivants (durée de l’acquisition = 10 s) :
— TR = 4000 ms ;
— TE = 20 ms ;
— nombre d’accumulations = 2.
Chaque acquisition a été eﬀectuée lors d’une apnée du patient. Suite aux résultats
présentés dans le chapitre 3, aucune suppression du signal de l’eau n’a été appli-
quée.
Tous les spectres ont été traités avec le logiciel LCModel sans introduction de
connaissance a priori et l’utilisation de la base simulée "Liver-8". Les calculs de
quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques ont ensuite été eﬀectués, en
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utilisant les algorithmes de Corbin et al. et Ren et al., sur les spectres le permettant
(CRLB<10% pour les résonance lipidiques d’intérêt).
Résultats
Figure 4.8 – Spectre de SRM acquis à 3,0 T dans le foie d’un patient, dont la fraction
lipidique est de 35,6%, présentant une FWHM de 36,2 Hz.
Sur les onze patients de cette étude, pour lesquels une stéatose a été suspectée,
neuf sont en eﬀet atteints de stéatose (fraction lipidique>5%). La fraction lipidique
moyenne observée est de 15,3 ± 10,8% (n=11). Deux groupes se démarquent, avec
cinq patients présentant une fraction lipidique supérieure à 20% et six patients
dont la fraction lipidique est inférieure à 15% (dont deux sont inférieures à 5%).
La quantiﬁcation complète de la composition des lipides hépatiques n’a été pos-
sible que pour un seul de ces patients, présentant la fraction lipidique la plus élevée
(35,6%) et dont le spectre est présenté sur la ﬁgure 4.8 (FWHM = 36,2 Hz). Une
quantiﬁcation des fractions d’AGS et d’AGI a pu être eﬀectuée pour deux pa-
tients supplémentaires, faisant partie du groupe dont les fractions lipidiques sont
les plus élevées (FWHM de 28,2 Hz et 32,5 Hz). Pour les deux patients restants
de ce groupe, les spectres obtenus n’ont pas permis la quantiﬁcation des diverses
résonances en raison d’une FWHM très élevée (57,4 Hz et 76,8 Hz) sans doute
en raison d’un mouvement du patient au moment de l’acquisition. Enﬁn, malgré
une qualité spectrale correcte (valeur moyenne de FWHM de 32,5 ± 9,5 Hz), les
spectres acquis chez les six patients présentant une fraction lipidique plus faible
(<15%) n’ont pu être exploités pour le calcul de la composition lipidique car le
critère de précision de la quantiﬁcation des résonances d’intérêt (Lip21, Lip23,
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Lip28 ) par le logiciel LCModel n’était pas respecté.
Corbin et al. Ren et al.
AGS 34,9 ± 6,5 -19,7 ± 8,3
AGI 65,1 ± 6,5 119,7 ± 8,3
AGMI 49,1 ± 8,6 90,3 ± 4,2
AGPI 16,0 ± 2,1 29,4 ± 4,1
Tableau 4.9 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition des
lipides hépatiques d’un patient présentant une FL de 35,6% (FWHM = 36,6 Hz), avec
les algorithmes de Corbin et al. et Ren et al.. Pour chacune des fractions calculées, les
résultats sont présentés sous la forme "valeur ± erreur". L’erreur est dérivée des valeurs
de CRLB relevées pour les résonances utilisées dans le calcul de la fraction d’AG.
Les valeurs moyennes d’AGS et AGI obtenues, à partir des trois spectres per-
mettant leur quantiﬁcation, en utilisant l’algorithme de Corbin et al. sont égales
à 40,8 ± 5,3% et 59,2 ± 5,3%, respectivement. Les valeurs moyennes issues de
l’utilisation de l’algorithme de calcul de Ren et al. pour les fractions d’AGS et
AGI sont -11,0 ± 8,1% et 111,0 ± 8,1%, respectivement.
Les résultats de la quantiﬁcation complète de la composition des lipides hépatiques
chez le patient dont le spectre était suﬃsamment résolu pour en permettre le cal-
cul sont présentés par le tableau 4.9. Il apparaît que l’algorithme de Corbin et al.
fournit des résultats cohérents par rapport aux résultats issus de l’algorithme de
Ren at al., dont une très forte surestimation de la fraction d’AGI induit une valeur
supérieure à 100% pour cette dernière. De plus, les fractions d’AGPI obtenues par
ces deux algorithmes ne sont pas comparables l’une avec l’autre.
Discussion
D’une part, l’algorithme de Ren et al. apparaît comme inadapté à la quanti-
ﬁcation de la composition des lipides hépatiques par SRM in vivo chez l’Homme
présentant une stéatose. En eﬀet, la très forte surestimation des AGI, pour chacun
des patients considérés dans l’étude présentée, entraîne une erreur de calcul de la
quantiﬁcation jusqu’à obtenir des valeurs supérieures à 100% ou négatives (tableau
4.9).
D’autre part, l’algorithme de Corbin et al. permet d’obtenir des valeurs répondant
à celles observées dans la littérature [60] à partir d’analyses ex vivo par chroma-
tographie en phase gazeuse. En eﬀet, dans le cas de patients atteints de stéatose
hépatique, les fractions d’AGS et AGI calculées par l’algorithme de Corbin et
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al. dans nos conditions expérimentales (40,8 ± 5,3% et 59,2 ± 5,3%, respecti-
vement) sont quasiment égales à celles publiées dans l’étude précédemment citée
(41,5 ± 1,8% et 58,4 ± 5,9%, respectivement). En ce qui concerne les valeurs issues
de la quantiﬁcation de la composition en AG des lipides hépatiques sur l’unique pa-
tient pour lequel les calculs ont été possibles, la fraction d’AGPI est proche de celle
de l’étude biochimique (16,0 ± 2,1% pour 18,2 ± 1,9%). En revanche la fraction
d’AGI semble surestimée (65,1 ± 6,5% pour 58,4 ± 5,9%), d’où une surestimation
de la fraction d’AGMI et une sous-estimation de la fraction d’AGS. Malgré cela,
ces résultats restent cohérents avec ceux de Araya et al. [60].
Pour conclure, l’algorithme de Corbin et al. semble le plus adéquat pour la
quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques, par SRM in vivo, d’après
les résultats de cette étude clinique. La seule diﬀérence entre les deux algorithmes
de quantiﬁcation testés est la résonance utilisée comme référence, Lip09 ou Lip23
pour Corbin et al. et Ren et al., respectivement. En observant le spectre acquis sur
un patient ayant une forte fraction lipidique hépatique (ﬁgure 4.8), on remarque
que les résonances Lip21 et Lip23, très proches l’une de l’autre, ne sont pas disso-
ciables visuellement. Il paraît donc logique que les calculs de la fraction d’AGI par
l’algorithme de Ren et al. utilisant ces deux résonances produisent des résultats
incohérents.
4.4 Validation in vivo des algorithmes pour la quan-
tification des lipides mammaires
Dans le cadre d’une collaboration avec le professeur Philippe Bougnoux et le
docteur Lobna Ouldamer, de l’équipe INSERM UMR 1069 du CHRU de Tours,
ainsi que le docteur Laurent Barantin, de l’équipe INSERM U930 de l’université
François-Rabelais de Tours, des spectres de SRM acquis in vivo dans le sein de
patientes ont permis l’évaluation des algorithmes de quantiﬁcation de la composi-
tion des lipides du tissu mammaire.
Cette étude a donné lieu à une note acceptée par le journal scientiﬁque "Magnetic
Resonance Materials in Physics, Biology and Medecine", (Annexe B).
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4.4.1 Patientes
Vingt-cinq patientes (âge = 58,8 ± 12,7 ans, IMC = 27,4 ± 6,1 kg/m2), pour
lesquelles un examen d’IRM a été prescrit suite au diagnostic d’un cancer du sein,
ont été incluses dans cette étude.
Toutes les expérimentations sur ces patientes ont été approuvées par le comité
d’examen institutionnel.
4.4.2 Protocole d’acquisition
De même que dans le cas de l’étude clinique eﬀectuée au niveau du tissu hé-
patique, ces acquisitions ayant été réalisées dans le cadre d’un suivi clinique des
patientes, le protocole utilisé n’a pu être modiﬁé pour notre étude méthodolo-
gique.
Les acquisitions ont été réalisées en utilisant un spectromètre imageur à 3,0 T
(Verio, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Allemagne) avec une bobine RF spé-
ciﬁque à 16 canaux dédiée à l’IRM de la poitrine (16-channel AI breast coil).
Pour le positionnement du voxel, des images anatomiques ont été acquises avec
une séquence TSE (pour Turbo Spin Echo en anglais) multi-coupes, pondérée en
T1 utilisant les paramètres suivants (durée de l’acquisition = 1 min 10 s) :
— TR = 710 ms ;
— TE = 7,2 ms ;
— nombre de coupes = 90 ;
— épaisseur de coupe = 2 mm ;
— champ de vue = 32x32 cm2 ;
— matrice = 384x384 ;
— nombre d’accumulations = 2 ;
— facteur d’accélération = 8.
Les spectres ont été acquis avec la séquence STEAM, dans un voxel d’intérêt de
15x15x15 mm3 positionné dans du tissu mammaire sain, dans le sein contro-latéral
à celui présentant une tumeur. L’utilisation de la suppression du signal de l’eau
n’a pas été nécessaire puisque le voxel d’intérêt a été placé dans du tissu adipeux.
Pour chacune des patientes, les paramètres d’acquisition ont été les suivants (durée
de l’acquisition = 3 min) :
— TR = 2000 ms ;
— TE = 20 ms ;
— TM = 10 ms ;
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— nombre d’accumulations = 92.
Tous les spectres ont été traités avec le logiciel LCModel , sans introduction
de connaissance a priori et l’utilisation de la base simulée "Breast-8". Cepen-
dant, pour quantiﬁer les résonances associées aux lipides présents sur un spectre,
LCModel a besoin, en entrée, d’un spectre dont la fenêtre spectrale est centrée
sur la résonance de l’eau. Or, pour la majorité des données acquises lors de cette
étude, en raison de la très faible quantité d’eau dans les volumes d’intérêt, nous
avons obtenus des spectres centrés sur la résonance majeure des lipides, à savoir
Lip13. Pour ces spectres, un pré-traitement via un programme que j’ai développé
sous l’environnement Matlab (Version 8.1, Matworks, Natick, MA, USA) a été
nécessaire dans le but de recentrer le spectre autour de la résonance de l’eau.
4.4.3 Résultats
Figure 4.9 – Spectre de SRM acquis à 3,0 T dans le sein d’une patiente (tissu mammaire
sain du sein contro-latéral à celui présentant une tumeur), présentant une FWHM de
14,5 Hz.
La ﬁgure 4.9 présente un exemple de spectre de SRM acquis in vivo, à 3,0 T,
dans un volume d’intérêt placé dans du tissu mammaire sain d’une patiente (dans
le sein contro-latéral à celui présentant une tumeur). Les résonances associées aux
lipides sont identiﬁées par des ﬂèches et la nomenclature LCModel correspondante
est précisée. On peut remarquer une excellente résolution spectrale dans ces condi-
tions expérimentales, et la possible dissociation de toutes les résonances d’intérêt
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(Lip09, Lip21, Lip23 et Lip28 ) pour la quantiﬁcation des proportions des diﬀé-
rents types d’AG par les deux algorithmes de quantiﬁcation étudiés (Ren et al. et
Corbin et al.).
La résolution spectrale, obtenue pour vingt-trois des vingt-cinq spectres, a
permis la quantiﬁcation précise (CRLB<10%) de toutes les résonances d’intérêt
(Lip09, Lip21, Lip23 et Lip28 ) pour le calcul de la quantiﬁcation de la composition
complète des lipides mammaires suivant les deux algorithmes considérés, pour cha-
cune des patientes. Les deux spectres non utilisés ont été éliminés de notre étude
car la résonance Lip28 n’était pas suﬃsamment bien quantiﬁée (CRLB = 16%)
pour l’un, et un mouvement de la patiente au moment de l’acquisition a rendu le
spectre inexploitable pour l’autre. Les valeurs moyennes obtenues pour les fractions
d’AGS, AGI, AGMI et AGPI sont présentées dans le tableau 4.10. Les fractions
d’AGPI mesurées par chacun des algorithmes sont relativement proches l’une de
l’autre, cependant une grande diﬀérence est observée pour la fraction d’AGI, indui-
sant donc une diﬀérence du même ordre pour les fractions d’AGS et AGMI. Enﬁn,
les gammes de valeurs observées pour les fractions d’AGS, AGI, AGMI et AGPI
ont été de 23,8 ± 7,1%, 76,2 ± 7,1%, 55,4 ± 6,8% et 20,8 ± 4,4%, respectivement.
Corbin et al. Ren et al.
AGS 40,2 ± 12,3 23,8 ± 7,1
AGI 59,8 ± 12,7 76,2 ± 7,1
AGMI 43,6 ± 10,3 55,4 ± 6,8
AGPI 16,2 ± 4,4 20,8 ± 4,4
Tableau 4.10 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition des
lipides dans le tissu mammaire sain de patientes (valeurs moyennes, n=23) à 3,0 T, avec
les algorithmes de Corbin et al. et Ren et al..
4.4.4 Discussion
Les valeurs moyennes des fractions d’AGS, AGI, AGMI et AGPI observées, en
utilisant l’algorithme de calcul de Ren et al., pour les données des travaux présen-
tés (tableau 4.9), sont en accord avec celles obtenues dans deux études précédentes
(tableau 4.11) utilisant des spectromètres imageurs de 7,0 T [94,95], qui sont rare-
ment utilisés en routine clinique. Les valeurs obtenues avec l’algorithme de Corbin
et al. ne sont pas comparables à celles publiées dans les deux études citées pré-
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cédemment. Il apparaît donc que l’algorithme de Ren et al. est le plus approprié
aux calculs de quantiﬁcation de la composition des lipides du tissu mammaire, et
par extension aux calculs de quantiﬁcation de la composition des lipides des tissus
adipeux.
Dimitrov et al. [94] Graaf et al. [95]
AGS 28,7 ± 8,4 27,0 ± 8,7
AGI 71,3 ± 8,4 73,0 ± 8,7
AGMI 48,5 ± 7,9 51,2 ± 8,4
AGPI 22,7 ± 3,1 21,8 ± 9,8
Tableau 4.11 – Résultats (en %) des calculs de quantiﬁcation de la composition en AG
dans le tissu mammaire sain de patientes à 7,0 T [94, 95], avec l’algorithme de Ren et
al..
De plus, cette étude a permis de montrer qu’il est possible de quantiﬁer la
composition des lipides du tissu mammaire en détail de manière non-invasive, in
vivo, par SRM, dans des conditions cliniques (3,0 T), et d’obtenir les mêmes ré-
sultats qu’à plus haut champ (7,0 T). Il est alors envisageable d’eﬀectuer ce type
d’acquisition et de quantiﬁcation dans des études cliniques, ou lors du suivi d’une
patiente, en utilisant la composition en AG des lipides du tissu mammaire comme
un biomarqueur de l’apport alimentaire dans le but de la prévention du cancer du
sein [104]. En eﬀet, un intérêt grandissant est porté au lien existant entre le cancer
du sein et la nutrition. Des études ont montré que le proﬁl de la composition en
AG du tissu adipeux mammaire, évalué à partir d’une biopsie, pourrait être un
biomarqueur utile des habitudes alimentaires [104–106]. Cependant ces résultats
sont issus d’études réalisées après prélèvement de biopsie, par des méthodes inva-
sives et longues. Des travaux commencent à s’intéresser à la détection des AGPI
de manière non-invasive par SRM, cependant les séquences utilisées ne sont pas
systématiquement disponibles nativement sur les imageurs cliniques, comme la
séquence de corrélation spectroscopique 2D L-COSY (Localized COrrelated Spec-
troscopY [107] en anglais), ou la séquence Sel-MQC (Selective Multiple-Quantum
Coherence transfer [108] en anglais) ; d’autant plus que les acquisitions faites par
la dernière séquence citée ne permettent pas une quantiﬁcation des AGPI, mais
uniquement leur détection.
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4.5 Conclusion
Au cours de ce chapitre, les algorithmes de quantiﬁcation de la composition
en AG des lipides de Corbin et al., Ren et al. et Zancanaro et al. ont été évalués
dans le cadre d’études préliminaires sur objets-tests (huiles et émulsions), puis in
vivo au niveau hépatique (pré-clinique et clinique) et mammaire (clinique). Une
synthèse des résultats obtenus est présentée par le tableau 4.12.
Dès les tests sur les diﬀérentes huiles, il a été conclu qu’aucune correction, en T1
et T2, n’est nécessaire, et que l’algorithme de Zancanaro et al. n’est pas approprié.
En eﬀet, ce dernier utilise la résonance Lip53+52 pour la mesure de la fraction
d’AGI, or cette résonance est associée à un groupement chimique qui peut être
présent deux (voire trois) fois dans un même AG ; d’où une forte surestimation de
cette fraction par cet algorithme.
Par l’étude sur les émulsions, l’algorithme de Ren et al. est apparu comme le plus
adapté pour la quantiﬁcation de la compositon des lipides. Cependant, les deux
algorithmes ont été utilisés pour la suite des études in vivo car toutes deux citées
dans la littérature, pour des applications diﬀérentes (tissu adipeux, moelle osseuse,
tissu hépatique).
Lors des études in vivo, le constat a été que chaque algorithme est adapté à l’une
des applications testées. En eﬀet, l’algorithme de Corbin et al. obtient d’excellents
résultats pour la quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques, en pré-
clinique comme en clinique, tandis que l’algorithme de Ren et al. est plus adapté à
la quantiﬁcation de la composition des lipides mammaires (ou du tissu adipeux).
Le fait que l’algorithme de Ren et al. ne soit pas utilisable au niveau hépatique peut
être expliqué par la qualité spectrale amoindrie, par rapport à celle observée dans
du tissu adipeux, en raison de l’inhomogénéité du tissu ainsi que du mouvement.
De fait, les résonances Lip21 et Lip23 ne sont pas suﬃsamment dissociées (ﬁgures
4.6, 4.8 et 4.9) pour être utilisées ensembles pour le calcul de la fraction d’AGI
qui est donc erroné. En revanche, il n’est pas aisé d’envisager une telle explication
lorsqu’il s’agit de la quantiﬁcation de la composition des lipides du tissu mammaire.
Les résonances Lip09 et Lip21, utilisées pour le calcul de la fraction d’AGI, sont
quantiﬁées de manière précise et bien dissociées l’une de l’autre. Cependant, les
valeurs de référence dans la littérature pour ces tissus sont issues de l’algorithme
de Ren et al.. Il apparaît donc logique que les résultats obtenus avec ce même
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Résonances
utilisées
Référence Lip09 Lip23 Lip09 Lip23 Lip23
Calcul des AGI Lip21 Lip21 Lip53+52 AGMI+AGPI Lip21





Correction en T1 Non pertinent en raison du long TR utilisé pour
les acquisitions
Algorithmes non testés car
l’utilisation de la résonance
associée aux ω3 n’est pas
utilisable ici (Yeung et al.), et la
méthode de Strobel et al. est
similaire à la méthode de Ren et
al. avec moins de détail.

































































Tableau 4.12 – Synthèse des résultats obtenus au cours des travaux de tests et validations, sur objets-tests et in vivo, dans nos conditions
expérimentales, des algorithmes de quantification de la composition en AG des lipides.
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La plus value de la SRM par rapport à l’IRM est la possibilité d’observer si-
multanément, tout en les dissociant les uns des autres, les signaux issus de tous les
métabolites présents dans l’échantillon étudié. Dans le cas des lipides hépatiques,
la contribution de chaque groupement chimique des molécules d’AG présents dans
le tissu biologique est distinguée. Ceci permet la quantiﬁcation de la composition
en AG des lipides (cf chapitre 4), en plus de la mesure de la fraction lipidique
(FL), utilisée pour le diagnostic d’une stéatose. Dans le but d’eﬀectuer un diag-
nostic plus précis sur les causes de cette stéatose, ou pour assurer le suivi d’un
patient lors d’un traitement ou d’un régime, un intérêt grandissant est porté au
développement de la quantiﬁcation de la composition en AG des lipides hépatiques.
Diﬀérents algorithmes de quantiﬁcation des AG ont été proposés ayant chacun une
application précise (cf chapitre 4), et une harmonisation du protocole d’acquisition
des spectres de SRM pour la quantiﬁcation des résonances lipidiques a été propo-
sée dans l’étude présentée au chapitre 3. Cependant, lors de ces diverses études, il
a été observé que la quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques n’est
pas réalisable pour des fractions lipidiques faibles.
La mesure du temps de relaxation T1 de ces résonances peut être d’intérêt lors de
certaines acquisitions de SRM dans le cas où une correction en T1 est nécessaire
avant la quantiﬁcation comme exposé précédemment dans le chapitre 4. La mesure
du T1 des résonances de l’eau et des lipides hépatiques pourrait également présen-
ter un intérêt pour le diagnostic de la stéatose. En eﬀet, une précédente étude a
montré, sur des objets-tests, une variation de ce paramètre intrinsèque de la RMN,
en fonction de la FL [21]. Notre hypothèse, dans le cas où ces résultats seraient
vériﬁés in vivo, est que le T1 de la résonance de l’eau pourrait être un biomarqueur
de la stéatose.
Dans ce chapitre, la problématique de la mesure in vivo du temps de relaxation T1
est présentée et des développements méthodologiques pour son application dans un
contexte pré-clinique sont exposés. Enﬁn, des tests de validation sur objets-tests
et une évaluation préliminaire in vivo sont détaillés.
5.1 Mesure in vivo du temps de relaxation T1
5.1.1 Problématique
La méthode de référence pour la mesure du T1 par SRM est l’acquisition de
plusieurs spectres pour diﬀérentes valeurs de TR aﬁn d’observer la recroissance de
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la composante longitudinale de l’aimantation propre à chaque groupement de mo-
ments magnétiques nucléaires, et donc à chaque groupement chimique. Cependant,
cette méthode est inapplicable in vivo pour deux raisons :
— elle est coûteuse en temps, avec un temps d’acquisition pouvant dépasser
vingt-cinq minutes ;
— la nécessité de synchroniser l’acquisition sur la fréquence respiratoire aﬀecte
le TR réellement appliqué (TReffectif ) lors de l’acquisition.
En eﬀet, les acquisitions de SRM sont souvent longues par rapport aux acqui-
sitions d’IRM. Par exemple, pour la mesure du T1 du tissu hépatique in vivo chez
la souris sur une installation à 4,7 T, l’acquisition d’IRM durera environ 10 min.
Ceci correspond approximativement à la durée de l’acquisition du spectre de SRM
avec le TR le plus long (généralement 5T1) suﬃsamment accumulé pour l’obtention
d’un SNR approprié à la quantiﬁcation de la majorité des résonances lipidiques,
sachant que d’autres acquisitions avec des TR plus courts sont nécessaires. Cepen-
dant, il est important de noter que la SRM permet d’envisager la mesure du T1 de
chaque résonance lipidique alors l’IRM ne propose qu’une mesure du T1 du tissu
hépatique dans sa globalité.
Si le coût en temps est un frein à la mesure du T1 in vivo, le principal obstacle
est le fait que le TR appliqué lors d’une acquisition doit être parfaitement connu
dans le but de recaler les données obtenues sur une courbe de recroissance de l’ai-
mantation en T1. Or, lors de l’utilisation de la synchronisation de l’acquisition sur
la fréquence respiratoire (ﬁgure 5.1), une accumulation de la séquence sera lancée
après un front montant du schéma de respiration et sera suivie d’autres accumu-
lations de façon à n’acquérir le signal que sur le palier haut de la respiration. Si
un front descendant arrive au moment où l’accumulation suivante doit être lan-
cée, l’acquisition est mise en pause jusqu’au prochain front montant. Ceci aura
pour eﬀet d’augmenter la valeur du TR, au moins pour quelques accumulations,
entraînant une surévaluation du signal en ﬁn d’acquisition, et donc un biais dans
la mesure du T1, surtout dans le cas d’un TR court. Cependant, l’acquisition du
signal sans utilisation de la synchronisation n’est pas envisageable. Dans ce cas,
les accumulations seraient réalisées avec le TR consigne, mais certains signaux
seraient issus de zones hors du voxel d’intérêt n’ayant pas atteint le régime d’équi-
libre, d’où une surévaluation du signal ﬁnal (ﬁgure 5.1).
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Figure 5.1 – Schématisation de la synchronisation des acquisitions sur la fréquence
respiratoire. Avec l’utilisation de la synchronisation, les acquisitions sont déclenchées
après un front montant du schéma respiratoire. La prochaine accumulation est déclenchée
à suivre si le TR est suﬃsamment court pour que toute la séquence tienne sur le palier
de la respiration, sinon le prochain front montant est attendu, entraînant un TReffectif
plus long, mais une amplitude du signal stable. Sans synchronisation, les accumulations
s’enchaînent, certaines réalisant une acquisition sur un palier bas de la respiration et
donc un voxel diﬀérent. Une amplitude plus élevée du signal est alors observée, issue
d’un voxel dont l’aimantation n’a pas atteint le régime d’équilibre. Le TReffectif entre les
deux accumulations dont le signal est acquis sur les paliers hauts de part et d’autre du
palier bas est alors plus élevé que le TR consigne, provoquant une aimantation du voxel
d’intérêt plus élevée que lors du régime d’équilibre.
Une étude récente publiée par Hamilton et al. [100] présente l’utilisation d’une
séquence STEAM modiﬁée dans le but d’acquérir plusieurs spectres de SRM, avec
diﬀérents TE et TR, au cours d’une seule apnée du patient. Ceci permet une réduc-
tion considérable du temps d’acquisition, et a surtout l’avantage de ne pas avoir à
répéter plusieurs acquisitions lors de plusieurs apnées comme cela a été utilisé dans
d’autres études [12,19], pouvant induire une mesure de ces signaux dans des voxels
légèrement diﬀérents. De plus, une mesure simultanée du T1, du T2 et de la PDFF
(Proton Density Fat Fraction en anglais) est eﬀectuée à partir des données issues
de cette nouvelle séquence. Malgré tous ces avantages, un inconvénient majeur à
l’application de cette méthode en clinique est la non disponibilité de la séquence,
de manière native, sur les spectromètres imageurs hospitaliers. Cette méthode ne
sera, en revanche, pas applicable dans le cadre d’une étude pré-clinique puisqu’une
apnée de l’animal n’est pas envisageable.
L’objectif des développements méthodologiques présentés dans ce chapitre a donc
été de mesurer le T1 de l’eau et de la résonance majeure des lipides (Lip13 ) par
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SRM, de façon rapide et en utilisant les séquences fournies par le constructeur du
spectromètre imageur utilisé.
5.1.2 Nouvelle méthode LOREEDE
Figure 5.2 – Principe de la mesure du T1 par la méthode LOREEDE. Entre la première
et la seconde accumulation (acc), séparées d’un temps TR, l’aimantation longitudinale
M n’a pas eu le temps de retrouver sa valeur initiale M0. La relation liant M , M0 et TR
est dépendante du T1 du métabolite concerné, d’où la possibilité de la mesure de ce T1.
La méthode de mesure rapide du T1 in vivo proposée dans ce chapitre utilise
le phénomène de mise en régime d’équilibre de l’aimantation lors des premières
accumulations d’une séquence de SRM (cf ﬁgure 1.8 du chapitre 1 page 30). Elle
sera notée LOREEDE (pour LOngitudinal Relaxation time Evaluation from Dy-
namic Equilibrium en anglais) dans la suite de ce manuscrit. Habituellement, les
signaux générés par les premières accumulations ne sont pas enregistrés, et ne sont
donc pas utilisés pour la production du signal ﬁnal (somme des accumulations) ;
ces accumulations sont notées "dummy scans" dans les logiciels d’acquisition. L’ai-
mantation longitudinale n’a pas le temps de retrouver sa valeur initiale pendant
le temps TR entre les impulsions RF d’excitation de la première et de la seconde
accumulation, car TR < 5T1 lors de l’acquisition. En enregistrant séparément les
spectres issus des signaux recueillis pour ces deux accumulations lors de l’utilisa-
tion d’une séquence PRESS (pas d’utilisation de "dummy scans"), il est possible
d’observer la décroissance de l’aimantation longitudinale (ﬁgure 5.2) en fonction
du T1. Par la quantiﬁcation des résonances présentes sur les spectres ainsi obte-
nus, les valeurs de T1 correspondant aux groupements chimiques concernés par ces
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L’avantage de cette méthode est la rapidité d’acquisition des signaux par l’uti-
lisation d’un TR très court (240 ms dans nos conditions expérimentales). De plus,
seules deux accumulations sont nécessaires étant donné que les valeurs de T1 sont
mesurées à partir des données spectrales de ces deux premiers signaux. En re-
vanche, chaque spectre étant acquis à partir d’une seule accumulation, un faible
SNR est obtenu, empêchant la quantiﬁcation des résonances de faible amplitude.
De fait, dans le cas de spectres acquis en présence d’eau et de lipides (objets-tests,
tissu hépatique), l’évaluation du T1 de la résonance majeure des lipides (Lip13 )
est réalisable uniquement pour des fractions lipidiques dépassant 10%.
L’enregistrement des signaux de chaque accumulation est possible nativement
sur les spectromètres imageurs cliniques. Or, lors du développement de la méthode
LOREEDE, un imageur Bruker dédié au petit animal a été utilisé. L’acquisition
de tous les signaux avant leur somme ﬁnale n’est pas une option proposée par le
constructeur. Il a donc été nécessaire de modiﬁer le code de la séquence PRESS
fournie par Bruker pour la suite de l’étude.
5.2 Modification de la séquence PRESS de Bruker
5.2.1 Problème rencontré avec la séquence du constructeur
Comme dit précédemment, l’enregistrement séparé des signaux issus de chaque
accumulation, lors d’une acquisition PRESS, n’est pas proposé dans les options du
spectromètre imageur Bruker dédié au petit animal utilisé dans notre étude. En
revanche, il est possible de forcer cet enregistrement (dans le ﬁchier "fid.raw")
par l’utilisation de l’option "Retro Frequency Lock = On" ayant pour objectif
de corriger une dérive du champ magnétique ~B0 en recalant les spectres sur la
résonance de référence avant leur somme. Cependant, pour réaliser ce recalage,
un "navigateur" est utilisé. Ce navigateur est un schéma PRESS, dont l’angle
de basculement de la première impulsion RF est modiﬁable, ajouté à la suite
du schéma PRESS de chaque accumulation (ﬁgure 5.3). Le signal produit par ce
navigateur est enregistré dans le ﬁchier "fid.ref".
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Figure 5.3 – Schéma d’une boucle de séquence PRESS avec l’utilisation du navigateur.
Ce motif sera répété NA fois en fonction du nombre d’accumulations souhaitées (acc).
Le délai "d1" est ajouté à chaque début d’accumulation avant la première impulsion RF
dans le cas où le TR consigne ("TR(PVM)") est plus long que le "TRmin".
Ce navigateur a été utilisé avec l’angle de basculement le plus petit possible,
pour limiter la perturbation de la recroissance de l’aimantation longitudinale. Les
spectres obtenus à partir des signaux produits à la suite de chaque accumulation
ont pu être observés séparément les uns des autres par lecture des données brutes
du ﬁchier "fid.raw".
Figure 5.4 – Comparaison entre le spectre issu de la somme des signaux obtenus par
une séquence PRESS avec un "navigateur" d’angle 3˚(bleu), et le spectre acquis par une
séquence PRESS sans "navigateur" utilisant les mêmes paramètres (vert). Les spectres
ont été acquis à 4,7 T dans un jaune d’œuf.
Cependant, après la somme de ces signaux, le spectre obtenu est diﬀérent de
celui acquis avec les mêmes paramètres (TR, TE, voxel, nombre d’accumulations)
sans utilisation du "navigateur". Sur la ﬁgure 5.4, une nette diminution de l’am-
plitude du signal acquis avec le "navigateur" (NAV) est observée. Ceci s’explique
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par l’eﬀet du basculement de l’aimantation induit par le "navigateur", ainsi que
l’augmentation du TR réel par l’ajout du module du navigateur avant l’excita-
tion suivante. Il a été conclu que le navigateur, même en minimisant au maximum
l’angle utilisé, perturbait la recroissance de l’aimantation longitudinale et rendait
impossible la mesure du T1 à partir de ces acquisitions.
5.2.2 Solution proposée
L’enregistrement des signaux de chacune des accumulations n’étant réalisé que
lorsque l’option introduisant le navigateur est choisie, la solution proposée a été
de modiﬁer le code de la séquence de façon à ce que le navigateur soit remplacé
par un nouveau schéma PRESS (ﬁgure 5.5).
Figure 5.5 – Schéma d’une boucle de séquence PRESS avec "navigateur" modiﬁée
(acPRESS). A la place du navigateur, la boucle pointe vers un nouveau schéma PRESS.
Le délai "d1d2", égal à la moitié du délai "d1", a été déﬁni pour apparaître en début
de chaque schéma PRESS. Le "TR(PVM)" correspond au TR consigne, sélectionné par
l’utilisateur lors du choix des paramètres de la séquence. En raison de la modiﬁcation de
la boucle, il est important de noter que le TR réellement utilisé pour les deux acquisitions
PRESS de ce schéma est le TReffectif valant la moitié du "TR(PVM)".
La nouvelle méthode développée à partir des modiﬁcations eﬀectuées dans les
ﬁchiers codants pour la méthode PRESS du constructeur, sera identiﬁée sous le
nom acPRESS dans ce chapitre. Le logigramme présenté par la ﬁgure 5.6 déﬁnit
les diﬀérents ﬁchiers composant le code de la méthode acPRESS, leurs relations,
ainsi que les modiﬁcations apportées lors des travaux présentés dans ce chapitre.
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Figure 5.6 – Logigramme présentant les relations entre les ﬁchiers codant pour la mé-
thode acPRESS, leurs rôles, et les développements réalisés. Les ﬁchiers modiﬁés lors de
ces travaux sont identiﬁés par le logo vert.
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Cette modiﬁcation est eﬀectuée à partir du ﬁchier "PRESS.ppg", écrit dans un
langage de programmation propre au constructeur Bruker, codant pour la séquence
PRESS.
La balise "nav", impliquant l’utilisation du code du "navigateur", a été rempla-
cée par la balise "av". Pour le programme, le "navigateur" est utilisé, cependant
la balise dirige vers une nouvelle boucle de la séquence PRESS. Le délai "d1" appli-
qué à chaque début de schéma PRESS avant l’application de la première impulsion
RF, dans le cas où le TR consigne ("TR(PVM)"), sélectionné par l’utilisateur, est
plus long que le "TRmin", a dû être redéﬁni. Le délai "d1d2", égal à la moitié du dé-
lai "d1", a ainsi remplacé "d1" pour que le "TR(PVM)" (TR entré comme consigne
dans la console lors d’une acquisition) soit construit de la même manière que dans
la séquence PRESS du constructeur. Une accumulation eﬀectue donc l’acquisition
de deux signaux PRESS, l’un dans le ﬁchier "fid.raw", et l’autre dans le ﬁchier
"fid.ref".
A l’exception du ﬁchier programmant la séquence d’acquisition, tous les ﬁchiers
utilisés pour déﬁnir une méthode (par exemple PRESS), sont codés en langage C.
Les ﬁchiers "parsDefinition.h" et "parLayout.h" déﬁnissent les prototypes des
paramètres, et l’aﬃchage de ces paramètres sur l’interface de la console Bruker.
Il est important de noter que, sans modiﬁcation de ces ﬁchiers, le TR entré par
l’utilisateur sur l’interface de la console Bruker ("TR(PVM)"), lors du choix des
paramètres de la séquence, est le TR d’une accumulation (contenant deux signaux
acquis). D’où le TR de chacun des signaux acquis (TReffectif ) est égal à la moitié du
"TR(PVM)". Pour permettre l’utilisation de cette séquence sans risque d’erreur entre
les diﬀérents paramètres liés au TR présentés ici, le nouveau paramètre TReffectif a
été ajouté aux paramètres de la séquence acPRESS (ﬁchier "parsDefinition.h"),
sur l’interface de la console Bruker (ﬁchier "parLayout.h"). Enﬁn, la règle de calcul
liant le TReffectif au "TR(PVM)" a été ajoutée dans le ﬁchier "parsRelation.c".
Pour l’utilisation des données ainsi acquises, la première étape est de rassem-
bler toutes les données brutes, issues des ﬁchiers "fid.raw" et "fid.ref". Ceci a
été réalisé par le développement d’un programme Matlab (Version 8.1, Matworks,
Natick, MA, USA) produisant un ﬁchier contenant tous les signaux, et lisible
par jMRUI v5.0 [65, 66] (http://www.jmrui.eu), ainsi que les ﬁchiers destinés à
l’analyse des signaux issus de la première accumulation (et correspondant à deux
accumulations successives d’une séquence PRESS du constructeur) par le logiciel
LCModel. Le logiciel jMRUI permet un aﬃchage rapide de tous les spectres acquis
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séparément lors de l’acquisition (ﬁgure 5.7) permettant une validation visuelle des
données (régime d’équilibre, stabilité du signal), ce qui n’est pas réalisable avec le
logiciel LCModel. A partir du ﬁchier contenant toutes les données brutes, la somme
des signaux pour la construction du spectre ﬁnal est possible (ﬁgure 5.7).
Figure 5.7 – Visualisation des spectres individuels par le logiciel jMRUI v5.0 [65, 66]
(http: // www. jmrui. eu ) à partir du ﬁchier créé par Matlab, et somme de ces données
par Matlab (Version 8.1, Matworks, Natick, MA, USA) pour l’obtention du spectre ﬁnal
(bleu).
De la même manière que dans la partie précédente, un spectre obtenu après la
somme de tous les signaux issus d’une acquisition avec la séquence acPRESS, a été
comparé à un spectre acquis avec les mêmes paramètres, mais l’utilisation d’une
séquence PRESS du constructeur. Les spectres obtenus par ces deux acquisisitions
se superposent parfaitement (ﬁgure 5.8) et aucune diﬀérence entre les deux signaux
n’est observable. Ces résultats ont permis la validation de la séquence acPRESS
qui a alors été utilisée dans la suite de cette étude pour la mesure du T1 de l’eau
et de la composante majeure des lipides (Lip13 ) par la méthode LOREEDE.
Figure 5.8 – Comparaison entre un spectre acquis avec la séquence modiﬁée acPRESS
(bleu) et un spectre acquis avec une séquence PRESS classique (vert).
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5.3 Validation de la méthode LOREEDE
5.3.1 Validation sur objets-tests
Dans le but d’évaluer la mesure du T1 par SRM en utilisant la méthode LO-
REEDE, deux objets-tests ont été utilisés. Le premier présentant une résonance
unique, celle provenant des protons de l’eau, et le second ayant pour but de simuler
la composition du tissu hépatique. Dans les deux cas, les valeurs de T1 mesurées
par la méthode LOREEDE ont été comparées à celles obtenues par la méthode de
référence, à savoir l’utilisation de plusieurs TR.
Préparation des objets-tests
Le premier objet-test est un tube FALCON de 15 ml rempli d’un gel d’agar-
agar préparé à partir d’une solution d’eau distillée et de gadolinium à 0,25 mmol/L.
Le gadolinium a été ajouté pour obtenir un T1 de la résonance d’eau de 700 ms à
4,7 T.
Le deuxième objet-test utilisé a été un œuf cru. Les acquisitions ont été réalisées
sur le jaune d’œuf présentant une fraction lipidique comprise entre 32% et 36%
[109,110].
Protocole d’acquisition et de traitement des données spectrales
Les acquisitions ont été réalisées à 4,7 T sur un spectromètre imageur dédié
au petit animal (47/40 USR Bruker Biospec, Bruker BioSpin GmbH, Ettlingen,
Germany), muni d’un canon de gradient BGA12 (force maximum de 400 mT/m)
et d’une bobine RF volumique en quadrature de 72 mm de diamètre interne. Pour
la mesure du T1 par la méthode de référence, huit spectres de SRM ont été acquis
dans un voxel de 4x4x4 mm3 en utilisant la séquence PRESS du constructeur, avec
les paramètres suivants (durée totale des acquisitions = 7 min 20 s) :
— huit valeurs de TR allant de 120 à 5000 ms ;
— TE = 11 ms ;
— nombre d’accumulations = 32 ;
— nombre de "dummy scans" = 4.
Pour la mesure du T1 par la méthode LOREEDE, la séquence acPRESS a été
utilisée avec les paramètres suivants (durée de l’acquisition = 2,4 s) :
— TR = 240 ms ;
— TE = 11 ms ;
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— nombre d’accumulations = 10 ;
— nombre de "dummy scans" = 0.
Le TR a été choisi de façon a être suﬃsamment court aﬁn d’observer une pon-
dération en T1 franche entre les deux premiers spectres acquis, et de permettre
une acquisition très rapide des signaux d’intérêt (toujours dans la problématique
d’une mesure in vivo). Cependant, le TR le plus court accepté par le spectromètre
imageur (à savoir 120 ms dans nos conditions expérimentales) n’a pas été utilisé
dans le but de conserver une sensibilité permettant la quantiﬁcation des résonances
d’intérêt, sachant que le signal traité n’est pas accumulé.
Les spectres ont été traités avec le logiciel LCModel sans introduction de
connaissance a priori, utilisant la base simulée "Lipid-8". L’option "roomt=True"
a été utilisée pour prendre en compte que les acquisitions ont été eﬀectuées à tem-
pérature ambiante et non corporelle, ayant pour eﬀet le décalage de la résonance
de l’eau.
Résultats
Figure 5.9 – Spectres acquis avec la séquence acPRESS dans un voxel d’intérêt placé
dans le tube de gel. Les ﬂèches rouges indiquent les deux spectres à partir desquels la
valeur du T1 de l’eau a été mesurée.
Les spectres obtenus sur le tube de gel sont présentés sur la ﬁgure 5.9. On
observe l’arrivée au régime d’équilibre de la résonance de l’eau dès le deuxième
spectre. La quantiﬁcation de cette résonance, sur les deux premiers spectres ac-
quis, avec le logiciel LCModel a permis la mesure du T1 par la méthode LOREEDE :
T1 = 693 ± 17 ms. La valeur du T1 de la résonance de l’eau mesurée par la méthode
de référence sur le même voxel est de 693 ± 10 ms.
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Figure 5.10 – Spectres acquis avec la séquence acPRESS dans un voxel d’intérêt placé
dans le jaune de l’œuf. Les ﬂèches rouges indiquent les résonances issues des deux spectres
à partir desquelles les valeurs du T1 de l’eau et de la résonance majeure des lipides (Lip13)
ont été mesurées.
La ﬁgure 5.10 présente les spectres acquis sur le jaune d’œuf par l’utilisation de
la séquence acPRESS. Les résonances d’intérêt (eau et Lip13 ) ont atteint le régime
d’équilibre dès la deuxième accumulation. Les autres résonances lipidiques n’ont
pu être utilisées pour la mesure du T1 car n’étaient pas correctement quantiﬁées
par le logiciel LCModel (CRLB>10%). Les valeurs du T1 mesurées pour l’eau et la
résonance majeure des lipides par la méthode LOREEDE ont été de 207 ± 11 ms
et 427 ± 34 ms, respectivement. Par la méthode de référence, les T1 mesurés
pour l’eau et la résonance majeure des lipides étaient de 193 ± 8 ms et était de
355 ± 5 ms, respectivement.
Discussion
Les valeurs du T1 de l’eau, dans le tube de gel, issues de la méthode de référence
et de la nouvelle méthode LOREEDE proposée sont identiques, avec une erreur
absolue moins élevée dans le cas de la méthode de référence. Cette diﬀérence
d’erreur peut s’expliquer par le SNR beaucoup plus bas des spectres utilisés par la
méthode LOREEDE. En ce qui concerne le jaune d’œuf, les valeurs de T1 de l’eau
obtenues suivant les deux méthodes sont très proches l’une de l’autre. Dans ce cas
aussi l’erreur absolue sur la mesure est plus élevée lors de l’utilisation de la méthode
LOREEDE. En revanche, la valeur du T1 de la résonance Lip13 semble surévaluée
par la méthode LOREEDE avec une valeur de l’erreur absolue relativement élevée.
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5.3.2 Validation in vivo sur modèle animal : étude prélimi-
naire
Animal, protocole d’acquisition et de traitement
Les acquisitions ont été réalisées sur une souris femelle c57BL/6JRj (wild-type.
Animalerie centrale ARCHE Biosit, Campus Villejean, Université de Rennes 1).
Une anesthésie gazeuse par isoﬂurane (induction 3%, maintien 1,5%) a été utilisée.
Toutes les expérimentations sur ces animaux ont été approuvées par le comité local
d’éthique animale.
Les acquisitions ont été réalisées sur le même spectromètre imageur et avec le
même matériel que pour la validation sur objets-tests (cf §5.3.1). La respiration
de la souris a été suivie et utilisée pour la synchronisation des acquisitions sur
la fréquence respiratoire. Les acquisitions de spectre de SRM avec diﬀérents TR
n’étant pas réalisables pour la détermination des valeurs de T1 de l’eau et de la
résonance majeure des lipides (Lip13 ) in vivo, le T1 du foie a été mesuré par une
acquisition d’IRM en utilisant une séquence RARE à TR variable (RAREVTR_bas)
avec les paramètres suivants (durée de l’acquisition = 6 min) :
— TR = [110 ; 250 ; 400 ; 700 ; 1200 ; 3000] ms ;
— TE = 13 ms ;
— nombre de coupes = 1 ;
— épaisseur de coupe = 2 mm ;
— champ de vue = 4x4 cm2 ;
— matrice = 128x128 ;
— nombre d’accumulations = 1 ;
— "RARE factor" = 2.
L’acquisition de SRM pour la mesure des valeurs de T1 par la méthode LOREEDE
a été eﬀectuée dans un voxel d’intérêt de 3x3x3 mm3 placé dans une zone homogène
du lobe droit hépatique de l’animal. La séquence acPRESS a été utilisée avec les
paramètres suivants (durée de l’acquisition = 2,4 s) :
— TR = 240 ms ;
— TE = 17 ms ;
— nombre d’accumulations = 10 ;
— nombre de "dummy scans" = 0.
L’acquisition de SRM a été répétée trois fois.
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L’analyse de l’image IRM pour la mesure du T1 du foie a été faite à l’aide du
logiciel ParaVision 5.1 présent sur la station d’acquisition.
Les spectres ont été traités avec le logiciel LCModel sans introduction de connais-
sance a priori, utilisant la base simulée "Liver-8". La résonance de l’eau et la
résonance majeure des lipides (Lip13 ) ont été les seules présentant une quantiﬁ-
cation suﬃsamment précise d’après les critères énoncés dans le chapitre précédent
(CRLB<10%) pour permettre la mesure du T1.
Résultats
Figure 5.11 – Spectres acquis avec la séquence acPRESS dans un voxel d’intérêt placé
dans le foie d’une souris. Les ﬂèches rouges indiquent les résonances issues des deux
spectres à partir desquelles les valeurs du T1 de l’eau et de la résonance majeure des
lipides (Lip13) ont été mesurées.
La fraction lipidique a été évaluée par l’acquisition d’un signal par une séquence
PRESS classique (TR = 2500 ms, 256 accumulations) : FL = 10,5%.
La ﬁgure 5.11 présente les spectres obtenus lors de l’acquisition de SRM réalisée
avec la séquence acPRESS sur le foie d’une souris. Le régime d’équilibre a été
atteint dès la deuxième accumulation pour la résonance majeure des lipides. En
revanche pour la résonance de l’eau, le régime d’équilibre a été atteint à partir
de la troisième accumulation. L’amplitude plus élevée de certaines résonances est
due à la synchronisation de l’acquisition sur la respiration de la souris, d’où un
TR plus long lors de certaines accumulations en raison de l’attente d’un nouveau
front montant du schéma respiratoire pour déclencher de nouveau l’acquisition.
Les valeurs moyennes de T1 mesurées pour l’eau et la résonance Lip13 ont été
de 637 ± 11 ms et 230 ± 27 ms, respectivement. Par l’imagerie, le T1 du tissu
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hépatique a été mesuré à 548 ms.
Le T1 mesuré par l’imagerie est le temps de relaxation longitudinale du tissu
hépatique dans sa totalité. Le signal considéré pour cette mesure est issu de tous
les composants présents sur le spectre acquis par SRM au même endroit. Gros-
sièrement, on considère la contribution des signaux de l’eau et des résonances
lipidiques, les autres métabolites étant présents en très faible quantité en compa-
raison (la choline, par exemple). Dans le cas particulier des acquisitions sur cette
souris, il est possible de faire l’approximation d’une participation du signal de
l’eau, et d’une participation du signal de la résonance majeure des lipides (Lip13 ),
les autres résonances lipidiques étant négligeables. Il est alors possible d’eﬀectuer




























où T Foie1 , T
Lip13
1 et TEau1 , représentent les valeurs de T1 mesurées pour le tissu
hépatique par IRM, la résonance majeure des lipides et de l’eau par SRM, respec-
tivement. En utilisant, pour le calcul du membre S2 de cette équation, les valeurs
de T1 précédemment déterminées la résonance majeure des lipides (230 ms) et
de l’eau (637 ms), la valeur calculées a été 0,3490. D’après l’hypothèse posée par
l’équation où S1 = S2, en utilisant la valeur TR = 240 ms, le T1 du foie obtenue
par l’utilisation de la méthode de SRM LOREEDE est de 559 ms.
Discussion
Les résultats issus de la mesure du T1 par l’IRM (utilisée ici comme référence),
et de la mesure du T1 par la notre nouvelle méthode de SRM LOREEDE corres-
pondent lorsque l’on utilise l’équation 5.2 comme élément de comparaison. Une
comparaison directe ne peut être faite car il n’est pas possible de mesurer les va-
leurs de T1 de l’eau et de la résonance Lip13 séparément à partir de la même
image. L’erreur absolue lors de la mesure du T1 de la résonance Lip13 est plus
élevée que celle obtenue pour la mesure du T1 de l’eau. Cela semble logique étant
donné la relativement faible FL présente dans le foie de la souris, induisant une
faible amplitude de la résonance Lip13, la rendant moins facilement quantiﬁable
surtout sur le spectre correspondant à la deuxième accumulation.
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5.4 Conclusion
Dans ce chapitre, une nouvelle méthode de mesure du T1 par SRM des métabo-
lites présents dans un voxel d’intérêt est proposée. L’acquisition de cette méthode
est rapide, et le traitement des données peu coûteux en temps lorsque l’imageur
propose l’enregistrement séparé des données issues de chaque accumulation du
signal. La méthode LOREEDE nécessite une assez forte concentration des méta-
bolites pour permettre l’évaluation des valeurs de T1 qui leur sont associées. Le
signal utilisé n’étant pas accumulé, le SNR sera faible, et une résonance issue d’un
métabolite dont la concentration est relativement faible ne sera pas quantiﬁable.
Pour cette raison, il semble que l’application majeure qui puisse être envisagée
pour cette méthode est l’évaluation du T1 de l’eau in vivo, notamment au niveau
hépatique. La possibilité de la mesure du T1 des résonances associées aux lipides
sera asservie à la concentration lipidique et donc à la fraction lipidique. D’autre
part, l’utilisation de cette méthode dans d’autres applications telles que le cerveau,
par exemple, ne semble pas appropriée. Ceci en raison du peu d’intérêt de la me-
sure du T1 de l’eau dans ce type de problématique, et des faibles concentrations
des autres métabolites induisant la nécessité de l’ajout d’un module de suppression
d’eau dans la séquence d’acquisition. De plus, la méthode de référence est appli-
cable dans ce cas en raison de l’absence de mouvement puisque l’utilisation de la
synchronisation des acquisitions sur la fréquence respiratoire n’est pas nécessaire.
Les tests de validation de la méthode LOREEDE ont eu pour objectif d’en
évaluer l’applicabilité pour mesurer le T1 dans un contexte hépatique. La première
conclusion mise en évidence est la mesure du T1 de l’eau de manière très précise.
La mesure du T1 de la résonance majeure des lipides (Lip13 ) semble sujette à
plus d’erreur, sans doute en raison du faible SNR des spectres obtenus par une
seule accumulation. Une autre piste à explorer serait l’optimisation du TR uti-
lisé aﬁn de permettre la mesure du T1 de la résonance Lip13. Un TR plus court
induirait moins de perte de signal, d’où une quantiﬁcation plus aisée de la ré-
sonance dont l’amplitude n’est pas aussi élevée que celle de l’eau, par exemple.
La vitesse d’acquisition des données nécessaires à la méthode LOREEDE permet
la prise en considération de la mesure de plusieurs T1 via plusieurs jeux de données.
Enﬁn, les résultats de ce chapitre suggèrent la possibilité de mesurer le T1 de
l’eau dans le tissu hépatique in vivo par SRM, en utilisant la méthode LOREEDE.
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Une étude plus approfondie sur un plus grand nombre de souris sera nécessaire à la
validation complète de cette méthode. Cependant, si la variation du T1 de l’eau en
fonction de la fraction lipidique contenue dans le voxel d’intérêt est conﬁrmée [21],
cette méthode permet d’envisager l’étude d’un potentiel nouveau biomarqueur







Motivée par le besoin grandissant de nouveaux biomarqueurs pour le diagnostic
et le suivi de la stéatose, de manière non-invasive, la problématique principale de
ce manuscrit a été l’étude de la quantiﬁcation de la composition en AG des lipides
par SRM in vivo. Au cours des travaux de thèse présentés, un questionnement
a été porté sur chaque étape du protocole, de l’acquisition au calcul de quantiﬁ-
cation, en passant par le traitement des données spectrales ; et ce dans le cadre
d’études sur des objets-tests et in vivo, dans un contexte pré-clinique à 4,7 T et
clinique à 3,0 T, lors d’applications sur du tissu hépatique et mammaire. En plus
de la quantiﬁcation de la composition des lipides hépatiques par l’utilisation d’un
algorithme de calcul à partir des données extraites du spectre de SRM acquis, une
méthode de mesure par SRM in vivo du temps de relaxation T1 de l’eau et de la
résonance principale des lipides a été développée, ayant pour objectif la proposi-
tion d’un nouveau biomarqueur de la stéatose.
Les travaux de recherche bibliographique pour répondre à la problématique
de cette thèse, ont mené au constat qu’il n’existait pas de méthode de référence
pour l’acquisition du signal de SRM in vivo utilisé pour la quantiﬁcation de la
composition des AG des lipides hépatiques. Notamment concernant l’utilisation
ou non d’un module de suppression du signal de l’eau au cours du protocole d’ac-
quisition. L’étude de la littérature montre qu’aucune étude préalable ne présente
une évaluation quantitative de l’eﬀet de cette suppression du signal de l’eau sur la
quantiﬁcation des résonances lipidiques. L’objectif du troisième chapitre de ce ma-
nuscrit a donc été de répondre à cette interrogation en utilisant le logiciel LCModel
(Version 6.3-0L, Stephen Provencher, Oakville, ON, Canada) [64]. Les résultats de
notre étude, obtenus sur des données pré-cliniques à 4,7 T et cliniques à 3,0 T,
ont montré que l’utilisation de la suppression du signal de l’eau, dans nos condi-
tions expérimentales, n’apportait aucune amélioration quant à la quantiﬁcation
des résonances lipidiques. De plus, une détérioration de l’information spectrale des
signaux proches du signal de l’eau n’a pu être écartée. Dans ces conditions expéri-
mentales, le protocole d’acquisition peut donc être considérablement raccourci par
l’acquisition d’un seul spectre de SRM, sans suppression du signal de l’eau. Enﬁn,
notre étude a donc mis en évidence que le recours systématique à une suppression
du signal de l’eau pour des études en SRM in vivo est contestable. Il apparaît
important qu’avant toute étude de ce type, une étude similaire à celle présentée
dans le troisième chapitre de ce manuscrit soit eﬀectuée, dans les conditions ex-




De même que pour le protocole d’acquisition, diﬀérents algorithmes de quan-
tiﬁcation de la composition en AG des lipides ont été publiés dans la littérature,
sans que l’un d’entre eux ne soit considéré comme une référence pour les travaux
suivants. Ainsi, l’objectif du quatrième chapitre de ce manuscrit a été d’eﬀectuer
un état de l’art de ces algorithmes, présentant leur fonctionnement et leurs applica-
tions. Des travaux de validation de ces algorithmes, ont ensuite été réalisés sur des
objets-tests à 4,7 T, puis in vivo dans le cadre d’applications au tissu hépatique,
dans un contexte pré-clinique (4,7 T) sur modèle murin et clinique (3,0 T), ainsi
qu’au tissu mammaire dans un contexte clinique (3,0 T). Au cours des travaux
sur les objets-tests, les temps de relaxation T1 et T2 des diﬀérents groupements
chimiques des AG ont été mesurés, et la nécessité d’une correction en T1 et/ou
T2 a été évaluée, montrant que, dans nos conditions expérimentales, il n’était pas
utile d’appliquer ce type de corrections. De plus, les résultats de notre étude ont
montré qu’un seul et même algorithme ne pouvait pas convenir à la quantiﬁcation
de la composition en AG dans les diﬀérentes applications possibles. En eﬀet, l’algo-
rithme de Corbin et al. obtient les résultats attendus lors d’une étude sur du tissu
hépatique, mais c’est l’algorithme de Ren et al.) qui s’est montré le plus adapté
pour une application de la quantiﬁcation de la composition en AG des lipides du
tissu adipeux.
La recherche de nouveaux biomarqueurs pour le diagnostic et le suivi de la
stéatose, de manière non-invasive, a provoqué un intérêt grandissant envers le mé-
tabolisme lipidique du foie, et plus précisément la quantiﬁcation de la composition
en AG des lipides hépatiques. Les résultats présentés dans les troisième et qua-
trième chapitres ont mis en évidence l’importance de l’utilisation d’un protocole
adapté aux conditions expérimentales, depuis l’acquisition jusqu’au traitement des
données aboutissant aux résultats de quantiﬁcation de la composition en AG des li-
pides. Cependant, même après de telles considérations, l’algorithme utilisé pour les
calculs se heurte aux capacités réduites de quantiﬁcation des résonances lipidiques
d’intérêt dans le cas d’une faible fraction lipidique. La nécessité de développer
d’autres biomarqueurs, complémentaires de la mesure de la fraction lipidique et
de la quantiﬁcation de la composition en AG des lipides, a motivé les travaux
présentés dans le cinquième chapitre de ce manuscrit. En eﬀet, une étude a été
publiée [21], présentant une variation du temps de relaxation T1 de la résonance
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de l’eau et de la résonance majeure des lipides, en fonction de la fraction lipidique
du mélange observé. La fraction lipidique étant d’un intérêt capital dans le diag-
nostic de la stéatose, il apparaît intéressant de pouvoir évaluer cette stéatose d’une
seconde manière. La mesure du T1 par la méthode de référence étant coûteuse en
temps, la rendant diﬃcile à utiliser en clinique, et inapplicable dans un contexte
pré-clinique en raison de la respiration de l’animal, les travaux du cinquième cha-
pitre ont eu pour objectif de développer une nouvelle méthode de mesure du T1
par SRM in vivo (LOREEDE pour LOngitudinal RElaxation time Evaluation from
Dynamic Equilibrium en anglais). Pour cela, la séquence d’acquisition du construc-
teur a été modiﬁée, permettant l’acquisition séparée de tous les signaux issus de
chaque accumulation, et des programmes ont été développés avec le logiciel Matlab
(Version 8.1, Matworks, Natick, MA, USA) pour rendre la lecture de ces données
possible par le logiciel LCModel et jMRUI v5.0 [65, 66] (http://www.jmrui.eu).
Les résultats du test de validation eﬀectué in vivo à 4,7 T sur une souris montrent
qu’il est possible de mesurer le T1 de l’eau ainsi que de la résonance majeure des
lipides dès une fraction lipidique de 10% (correspondant à une stéatose de grade 1).
En conclusion, les travaux de thèse présentés dans ce manuscrit ont mis en évi-
dence l’importance du choix du protocole d’acquisition et de l’algorithme de calcul
pour la quantiﬁcation de la composition en AG des lipides, en fonction des condi-
tions expérimentales de l’étude. Ceci a été montré par des études quantitatives dans
diﬀérents contextes (objets-tests/in vivo ; 4,7 T/3,0 T ; pré-clinique/clinique). Une
nouvelle méthode de mesure du T1 in vivo a été développée et validée lors d’une
étude préliminaire sur une souris.
Les perspectives de ces travaux sont, d’une part, l’utilisation du protocole d’ac-
quisition et des méthodes de traitement développés en SRM pour la quantiﬁcation
de la composition en AG des lipides hépatiques, lors d’études spéciﬁques sur l’eﬀet
de xénobiotiques ou régimes alimentaires particuliers, par exemple, sur des mo-
dèles animaux. Les travaux méthodologiques présentés dans ce manuscrit ont été
réalisés dans le cadre d’acquisitions eﬀectuées lors d’une étude spéciﬁque, en colla-
boration avec l’équipe de Bernard Fromenty (Unité Foie, Métabolisme, Cancer ;
INSERM UMR991), ayant pour objectif l’observation de l’eﬀet du paracétamol au
niveau hépatique. Les résultats des acquisitions de SRM in vivo sont en cours d’ex-
ploitation, et des acquisitions de RMN HR-MAS sont en train d’être eﬀectuées.
D’autre part, la méthode de mesure du T1 par SRM que j’ai développée (LO-
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REEDE) a été validée lors d’une étude préliminaire sur une souris. Il serait main-
tenant intéressant d’eﬀectuer la validation in vivo, au sein d’une cohorte d’animaux
et/ou patients, aﬁn de vériﬁer la pertinence de la mesure du T1 de la résonance
de l’eau comme nouveau biomarqueur pour le diagnostic et le suivi de la stéatose.
Si cette hypothèse était vériﬁée, l’utilisation combinée de la quantiﬁcation de la
composition en AG des lipides hépatiques et de la mesure du T1 de la résonance de
l’eau, permettrait d’accéder à une caractérisation in vivo très précise de la stéatose,
même dans le cas d’une fraction lipidique très faible.
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liver MRS is to acquire only the MR spectrum without 
water suppression.
Conclusion For quantification of hepatic lipid resonances, 
it is advantageous to perform MR spectroscopy without 
water suppression in a clinical and preclinical scenario (at 
moderate fields).
Keywords 1H-MRS · Water suppression · Liver · Lipids · 
Quantification
Introduction
Obesity is rapidly becoming one of the major health con-
cerns worldwide. An increasing morbidity and mortality 
connected with many obesity-related diseases, including 
type-2 diabetes, hypertension and non-alcoholic fatty liver 
disease (NAFLD) have been observed in recent years [1]. 
Fuelled by this worldwide health problem, there has been 
a growing interest in lipid metabolism, both in the clinical 
and research settings, with particular focus on the quantifi-
cation of lipids in liver [2–4].
For many years, biochemical and histochemical 
analyses of biopsies have been the gold standard for 
the lipid quantification. In the last decade, magnetic 
resonance imaging (MRI) and spectroscopy (MRS) have 
emerged as the methods of choice for assessment of 
lipid content [i.e. fat fraction (FF)] in liver [5–8]. The 
clear advantage of MR techniques over biopsies is that 
the MRI and MRS are non-invasive, thus can be per-
formed repeatedly in longitudinal studies without risk 
of complications [9].
MRI and MRS provide complementary information 
regarding hepatic lipids. Using MRI, the FF can be deter-
mined over the whole liver volume, whereas with MRS the 
Abstract 
Objective To investigate the effect of water suppression 
on the hepatic lipid quantification, using the LCModel.
Materials and methods MR spectra with and without 
water suppression were acquired in the liver of mice at 4.7 
T and patients at 3 T, and processed with the LCModel. The 
Cramér–Rao Lower Bound (CRLB) values of the seven 
lipid resonances were determined to assess the impact of 
water suppression on hepatic lipid quantification. A paired t 
test was used for comparison between the CRLBs obtained 
with and without water suppression.
Results For the preclinical data, in the high (low) fat frac-
tion subset an overall impairment in hepatic lipid quanti-
fication, i.e. an increase of CRLBs (no significant change 
of CRLBs) was observed in spectra acquired with water 
suppression. For the clinical data, there were no substantial 
changes in the CRLB with water suppression. Because (1) 
the water suppression does not overall improve the quan-
tification of the lipid resonances and (2) the MR spectrum 
without water suppression is always acquired for fat frac-
tion calculation, the optimal data-acquisition strategy for 
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FF as well as lipid composition can be measured [10]—
only however over a limited volume with typical dimen-
sions of 2 × 2 × 2 cm3 in clinical studies. The assessment 
of lipid composition is achieved by measuring the reso-
nance peaks of each lipid component, that is the methylene 
(CH2)n protons, the methyl (CH3) protons, the olefinic pro-
tons, the α-methylene to carboxyl protons, the β-methylene 
to carboxyl protons, the α-olefinic protons and the diacyl 
protons [6].
The knowledge of lipid composition is essential for 
investigations of lipid metabolism and, in the last decade, 
MRS has been used to this purpose in many preclinical and 
clinical studies. From a data-acquisition point of view, two 
main approaches can be distinguished in MRS: one where, 
prior to excitation, water suppression pulses are used and 
the other where no water suppression is applied. To date, 
however, no study has systematically and quantitatively 
investigated the effect of water suppression on hepatic lipid 
quantification. For MR spectra, a means to determine the 
accuracy in the quantification of resonance peaks is pro-
vided by the Cramér–Rao Lower Bound (CRLB). Thus, 
the CRLB calculated for each lipid resonance can be used 
as a metric when comparing the different data-acquisition 
strategies.
Given the relevance of lipid composition in current 
research, it is of interest to determine the optimal data-
acquisition strategy in order to improve the quantification 
of hepatic lipids, in both preclinical and clinical stud-
ies. The aim of this study was to investigate the effect of 
water suppression on the quantification of lipid resonances 
in liver, as assessed by the LCModel [11], in a pre-clinical 
and a clinical scenario. Data analysis was performed on 




Fifteen c57BL/6JRj female mice were used for the current 
study, including nine obese (ob/ob and db/db) mice (Jan-
vier Labs, Le Genest-Saint-Isle, France). The animals were 
5 weeks old. For MR experiments, animals were anaes-
thetized by intra-peritoneal injection of ketamine (55 mg/
kg) and xylazine (5.5 mg/kg). MR measurements on each 
mouse were performed at different time points (day 0, 14 
and 28) in order to obtain spectra with different levels of 
hepatic fat overload, from small-moderate fatty infiltration 
to severe fatty infiltration.
Eleven patients (age = 49 ± 12 years) suspected of 
presenting hepatic fat overload were included in the 
clinical study. All preclinical and clinical experiments were 
approved by the Animal Ethics Committee and Institutional 
Review Board, respectively.
In vivo 1H MRS
MR experiments on mice were performed using a 4.7 T 
MR scanner (47/40 USR Bruker Biospec, Bruker BioSpin 
GmbH, Ettlingen, Germany) with a BGA12 gradient sys-
tem (maximum strength of 400 mT/m) and a birdcage coil 
(72 mm inner-diameter). During experiments, the mouse 
respiration rate was monitored using a fiber-optic pneu-
matic pillow (SA Instruments, Inc., Stony Brook, NY, 
USA) to synchronize the acquisition with the respiratory 
frequency. Multi-slice T1-weighted RARE images (RARE: 
Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement [12]) were 
acquired for anatomical localization, using the following 
parameters: TR = 900 ms, TE = 11.7 ms, 20 slices, a slice 
thickness of 1 mm, a field of view (FOV) of 5 × 5 cm2, a 
matrix of 192 × 192 and 3 signal averages. MRS was per-
formed using the double spin-echo Point REsolved Spec-
troScopy (PRESS) sequence [13] in a voxel of interest (VOI) 
of 3 × 3 × 3 mm3 positioned in the right lobe of the mouse 
liver. For each mouse, two MR spectra were acquired: (1) 
one spectrum without water suppression (TR = 4000 ms, 
TE = 11 ms, 64 signal averages) and (2) one spectrum with 
water suppression [TR = 2500 ms, TE = 11 ms, 64/256 sig-
nal averages (obese/control mice)]. The VAPOR water sup-
pression module was used (VAPOR: Variable pulse Power 
and Optimized Relaxation delays [14]) with a spectral band-
width of 150 Hz. Manual adjustment of the water suppres-
sion pulse gains was performed on each mouse to optimize 
the suppression of the water resonance.
MR experiments on patients were performed using a 3 
T MR scanner (Verio, Siemens Medical Solutions, Erlan-
gen, Germany) with a 32-channel torso coil. Multi-slice T2-
weighted HASTE images (HASTE: Half-Fourier Acquisi-
tion Single-shot Turbo Spin Echo [15]) were acquired for 
anatomical localization, using the following parameters: 
TR = 1000 ms, TE = 96 ms, 30 slices, a slice thickness of 
5 mm, FOV of 38 × 28 cm2 and an in-plane resolution of 
1.5 × 1.2 mm2. MRS was performed using the STimulated 
Echo Acquisition Mode (STEAM) sequence [16] in a VOI 
of 30 × 30 × 30 mm3 placed in the right lobe of the liver 
avoiding large vessels. Similarly to the preclinical study, 
for each patient two MR spectra were acquired: (1) one 
spectrum without water suppression and (2) one spectrum 
with water suppression. The water suppression module 
was the WET water suppression (WET: Water suppression 
Enhanced through T1 effect [17]) and all MRS acquisitions 
were performed under breath hold, with TR = 4000 ms, 
TE = 20 ms and 2 signal averages.
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Analysis of MRS data and statistical analysis
All MR spectra were processed with the LCModel (Ver-
sion 6.3-0L, Stephen Provencher, Oakville, ON, Canada) 
without introduction of prior knowledge. Nine lipid reso-
nances were identified, seven of those lipid resonances 
were used in the current study, as illustrated in Fig. 1. The 
Lip13 resonance area (originating from the (CH2)n protons 
at 1.3 ppm) represents the major resonance and accounts 
for approximately 70 % of the total lipid signal. For this 
reason, it is often used to quantify the fat content. The 
other lipid resonances -with the exception of the Lip41 and 
Lip43 resonances (at 4.1 and 4.3 ppm, respectively) corre-
sponding to the glycerol chain- provide information on the 
fat composition [18–20].
The LCModel employs a flexible combination of 
Gaussian and Lorentzian lineshapes to model the lipid 
resonances. For each resonance, the LCModel provides (1) 
the ‘concentration’, measured as the resonance area (also 
commonly referred to as ‘peak area’ in the case of non-
overlapping signals) and (2) the CRLB [21], which yields 
an estimate of measurement reliability. It should be noted 
that, when using the LCModel basis set for fat quantifica-
tion, the user has no access to the individual curve fitting 
of each resonance. In all calculations, only the resonances 
displaying a CRLB < 10 % were considered.
The fat fraction (FF) was calculated from the MR spec-
tra acquired without water suppression as the ratio of the 
Lip13 resonance area ([Lip13]) relative to the sum of the 
water and Lip13 resonances areas [4]. Preclinical and clini-
cal spectra were each separated into two subsets consid-
ering an FF threshold of 15 %: the preclinical (clinical) 
subset with a high fat fraction (HFF) and the preclinical 
(clinical) subset with a low fat fraction (LFF).
Fig. 1  1H MR spectra acquired on a mouse liver with a high fat frac-
tion (FF = 36.5 %) without and with water suppression (a, b respec-
tively), and on a mouse liver with a low fat fraction (FF = 2.0 %) 
without and with water suppression (c, d respectively). Each lipid 
resonance is indicated by the arrows on the spectrum without water 
suppression (noWS) acquired on the mouse with high fat fraction. 
An efficient suppression of the water resonance (spectra WS) was 
achieved with the VAPOR method
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A new parameter ‘R’ was introduced in order to assess 
the impact of the water suppression on the Lip53+52 reso-
nance, which is very close to the water resonance. R was 
defined as the ratio of the resonance area of the Lip13 over 
the Lip53+52, that is, R = [Lip13]/[Lip53+52]. The param-
eter R was evaluated in spectra with and without water sup-
pression. In the ideal case, the value of R would not change 
with the water suppression. An increase of R would indicate 
a reduction of the signal of the Lip53+52 due to the RF 
pulses of water suppression module. This parameter was 
calculated for preclinical and clinical data, only for spectra 
presenting a CRLB < 10 % for the Lip53+52 resonance.
In order to assess the effect of water suppression on the 
quantification of lipid resonances, a paired t test was used 
for comparison between the CRLBs of lipid resonances 
obtained with and without water suppression. The level of 
significance was set at 5 %.
Results
In vivo 1H MRS
Figure 1 shows an example of a non-water-suppressed 
(noWS) and a water-suppressed (WS) spectrum acquired 
on a mouse liver with severe fatty infiltration (Fig. 1a, b 
respectively), and on a mouse liver with no fatty infiltration 
(Fig. 1c, d respectively). Each lipid resonance is indicated 
by the arrow on the non-water-suppressed spectrum on the 
mouse liver with severe fatty infiltration (Fig. 1a). In the 
two spectra acquired on the mouse liver with severe fatty 
infiltration, a similar spectral quality of the lipid resonances 
can be observed (Fig. 1a, b). In the spectra acquired on the 
mouse liver without fatty infiltration (Fig. 1c, d), the only 
lipid resonance which is well above the noise level is the 
major lipid resonance (Lip13). An excellent water suppres-
sion was obtained with the VAPOR water suppression mod-
ule in combination with the manual adjustment of the water 
suppression pulse gains (Fig. 1b, d).
Figure 2 shows a comparison of an MR spectrum 
acquired on a mouse liver at 4.7 T (Fig. 2a) and on a patient 
liver at 3 T (Fig. 2b) with moderate fatty infiltration. In 
these two spectra, the FF is comparable and approximately 
15 %. The preclinical and clinical spectra display similar 
spectral features, validating the idea that similar acquisition 
strategies can be used for pre-clinical and clinical MRS 
acquisitions on liver at these field strengths.
Analysis of MRS data and statistical analysis
The preclinical and clinical datasets were each sepa-
rated into two subsets: one subset with low fat fraction 
(LFF, FF < 15 %) and the other with high fat fraction 
(HFF, FF ≥ 15 %). The preclinical (clinical) HFF subset 
included twenty-five (five) spectra, with a mean FF value 
of 26.9 ± 5.5 % (27.6 ± 7.8 %). The preclinical (clinical) 
LFF subset included thirteen (six) spectra, with a mean FF 
value of 1.6 ± 0.5 % (6.0 ± 3.5 %).
In the preclinical HFF subset (n = 25), an excellent 
quantification of the major lipid resonance (Lip13) was 
Fig. 2  1H MR spectra processed with the LCModel, acquired (a) at 4.7 T on a mouse liver with a fat fraction of 15.0 % and (b) at 3 T on a 
patient liver with a fat fraction of 13.0 %
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obtained in all cases with the CRLB values in the range of 
1–2 %, because of the large fat fraction. The CRLB val-
ues of the Lip13 resonance were not improved (that is, the 
CRLB did not decrease) in spectra acquired with water 
suppression. With respect to the smaller lipids resonances 
(Lip21, etc.) a good quantification was also obtained 
because of the high fat content in the mice of this subset. 
For instance, the Lip21 resonance is important in lipids 
quantification to differentiate saturated and unsaturated 
fatty acids [18] (SFA and UFA, respectively). An example 
of the individual values of the CRLBs for the Lip21 reso-
nance in each mouse is shown in Table 1. Here, an effect of 
the water suppression on the CRLB was observed, with an 
overall increase of the CRLB in spectra acquired with water 
suppression (increase of 14–80 %, in 20 out of 25 mice). In 
the remaining cases, a small decrease, or no change, in the 
CRLB values was observed in spectra acquired with water 
suppression.
In the preclinical LFF subset (n = 13), the changes in 
the CRLB of the Lip13 resonance between spectra acquired 
with and without water suppression did not exhibit a clear 
pattern (Table 2). In 50 % of the cases, a degradation of 
the quantification (i.e. higher CRLBs) was observed in 
spectra acquired with water suppression. In the other 50 % 
of cases, the opposite was observed. The Lip21 resonance 
could not be reliably quantified (CRLB > 10 %) because 
of the low amount of fat. It should be noted that, in the 
preclinical LFF subset, the number of averages used for 
the acquisitions (NA = 256) with water suppression was 
higher than in the case of the acquisitions (NA = 64) with-
out water suppression; this could explain the lack of differ-
ences observed in the CRLBs.
A similar analysis of the effect of water suppression on 
the lipid quantification was performed on the clinical data-
set. For the clinical HFF subset (n = 5), an excellent quan-
tification of the major lipid resonance (Lip13) was obtained 
in spectra acquired with and without water suppression, 
with the CRLB values in the range of 1–2 %—except for 
one case (CRLB = 9 %). In three cases, no changes were 
observed with water suppression. In two cases, the CRLB 
values were decreased with water suppression (from 2 to 
1 %, and from 9 to 4 %). Concerning the lipid resonances 
other than the Lip13 resonance, it was possible to quantify 
reliably (CRLB < 10 %) the Lip21 resonance in both spec-
tra acquired with and without water suppression in four 
out of five patients. The CRLB value range was 2–6 and 
2–10 % in spectra acquired with and without water sup-
pression, respectively.
In the clinical LFF subset (n = 6), the Lip13 was well 
quantified, in both spectra acquired with and without water 
suppression. The range of the CRLBs obtained with and 
without water suppression was 1–4 and 2–5 %, respec-
tively. Overall, the water suppression had a negligible 
effect on the quantitation of the Lip13 resonance: a maxi-
mum of 2 % of absolute decrease was found in the CRLB 
with water suppression in only one case.
In summary, the analysis of CRLB values shows that the 
strategy of using water suppression for liver MR spectros-
copy overall involves either no improvement, or a degrada-
tion of the spectral data.
The effect of the water suppression on the Lip53+52 
resonance (at 5.3 ppm) is illustrated by the calculation of 
the parameter R, defined in the “Materials and methods” 
section. For preclinical data, the parameter R was evalu-
ated for the spectrum with and without water suppres-
sion. In all cases, the R value was higher for the spectrum 
Table 1  Cramér–Rao Lower Bound (CRLB) values of the Lip21 res-
onance (2.02 ppm)
MR spectra were acquired with (WS) and without (noWS) water sup-
pression in mice (n = 25) with a hepatic fat fraction ≥15 %. Overall, 
an increase of the CRLB values of the Lip21 resonance is observed 
in the spectra acquired with water suppression. The percentage dif-
ference between the CRLB with and without water suppression was 
calculated as ∆CRLB = 100 * [CRLBWS − CRLBnoWS]/CRLBWS. 
The last column shows the fat fraction calculated for each spectrum. 
The increase of CRLB values with water suppression indicates that 




CRLB (%)  
WS
∆CRLB (%) Fat fraction (%)
1 5 2 −150 19.9
2 6 4 −50 24.5
3 2 2 0 32.3
4 3 3 0 26.4
5 6 7 +14 17.6
6 3 4 +25 29.8
7 3 4 +25 19.7
8 3 4 +25 21.7
9 3 4 +25 25.5
10 2 3 +33 26.5
11 4 7 +43 26.4
12 3 6 +50 28.2
13 2 4 +50 30.3
14 2 4 +50 30.1
15 2 4 +50 30.9
16 7 16 +56 29.8
17 4 9 +56 30.3
18 2 5 +60 15.0
19 2 6 +67 34.8
20 1 3 +67 25.1
21 1 3 +67 36.5
22 2 9 +78 27.2
23 2 9 +78 36.1
24 1 5 +80 22.0
25 1 5 +80 25.5
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acquired with water suppression (Fig. 3). Similar results 
were obtained for the clinical data.
For preclinical data (Table 3), in the HFF subset the 
paired t test highlighted a strong correlation between the 
strategy to acquire MR spectra with water suppression and 
a degradation of the quantification of the lipid resonances 
(p value range: 0.0002–0.0392), with the only exception of 
the Lip53+52 resonance (p value = 0.0026). In the case 
of the LFF subset, no statistically significant difference was 
found between the lipid resonances quantification obtained 
from spectra acquired with or without water suppression (p 
values of 0.30 and 0.85 for Lip09 and Lip13 resonances, 
respectively).
For clinical data, in the HFF subset there was no sta-
tistically significant difference between the Lip13 reso-
nance quantification obtained from spectra acquired with 
or without water suppression (p values of 0.14). The same 
result applied to the quantification of the Lip21 reso-
nance (p value of 0.27). In the LFF subset, for the Lip13 
(the only lipid resonance that could be reliably quanti-
fied) the paired t test showed a correlation between the 
strategy to acquire MR spectra with water suppression 
and an improvement in the quantification of the lipid 
resonances (p value = 0.006). However, since the CRLB 
values are similar in both strategies, we can consider that 
this improvement is negligible. In summary, the statisti-
cal analysis of our results shows that the strategy of using 
water suppression for liver MR spectroscopy involves 
either a deterioration of spectral data or, in best case sce-
nario, no improvement.
Discussion
In the current study, a quantitative assessment of the impact 
of water suppression on the hepatic lipid quantification was 
performed. To date, in both preclinical and clinical studies 
there is no established approach with respect to the data 
acquisition of MR spectra in liver. In particular, to deter-
mine the fat percentage and composition, the experimen-
tal protocol includes in some cases two MR spectra (one 
Table 2  Cramér–Rao Lower Bound (CRLB) values of the Lip13 res-
onance (1.3 ppm)
MR spectra were acquired with (WS) and without (noWS) water 
suppression in mice (n = 13) with a small hepatic fat fraction. The 
percentage difference between the CRLB with and without water 
suppression was calculated as ∆CRLB = 100 * [CRLBWS − CRL-




CRLB (%)  
WS
∆CRLB (%) Fat fraction (%)
1 20 5 −300 0.5
2 7 3 −133 2.0
3 4 3 −33 1.7
4 5 4 −25 1.4
5 4 4 0 1.9
6 5 5 0 0.8
7 3 3 0 1.5
8 2 3 +33 2.2
9 6 9 +33 1.4
10 3 6 +50 1.6
11 2 4 +50 1.9
12 3 10 +70 1.5
13 4 13 +70 2.0
Fig. 3  Graphical representation of the ratio R (R = [Lip13]/
[Lip53+52]) calculated from spectra acquired on mice presenting a 
high hepatic fat fraction (≥15 %) with (WS) or without (noWS) 
water suppression. This parameter was calculated only for spectra 
presenting a CRLB < 10 % for the Lip53+52 (5.3 ppm) resonance 
(n = 24). The connecting lines have been drawn to aid visual com-
parison
Table 3  p values of paired t test between the CRLB of each lipid 
resonance calculated from spectra acquired with (WS) or without 
(noWS) water suppression
MR spectra were acquired in mice with a high fat fraction (≥5 %) 
and in mice a low fat fraction (<15 %). The CRLB of lipid resonances 
are always lower without water suppression, except for the Lip53+52 
resonance
** p value < 0.01; * p value < 0.05
High fat fraction (N = 25) Low fat fraction 
(N = 13)
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with and the other without water suppression) [3, 9, 14, 
18, 20, 22–25] and in other cases only one MR spectrum 
(without water suppression) [2, 4, 6, 8, 19, 26–32]. In the 
current study, MR spectra with and without water suppres-
sion were acquired in patients, at 3 T, and in mice, at the 
moderate field of 4.7 T. The CRLB of each lipid resonance, 
evaluated by the LCModel, was used as a metric to deter-
mine the effect of water suppression on the hepatic lipid 
quantification. The CRLBs obtained from the analysis of 
spectra acquired with water suppression were compared 
to those obtained from spectra without water suppression. 
The analysis of CRLB of the lipid resonances showed that 
there is no benefit in acquiring the MR spectrum with water 
suppression since it does not improve the quantification of 
these resonances. In addition, water suppression results in 
degradation of the lipid resonance nearby the water reso-
nance. Thus, the results of the current study indicate that—
for the experimental conditions of the current work—it is 
possible to shorten the experimental protocol without loss 
of information by not acquiring an additive MR spectrum 
with water suppression.
It should be noted that the experimental conditions of 
this study—in particular the magnetic field strength—are 
similar to those of previous studies performed in clinical 
settings, where the 3 T MRI systems are becoming increas-
ingly common [6], and in preclinical models. Interestingly, 
many preclinical works in mouse and rat liver have been 
performed at moderate magnetic field strengths [18, 22, 26, 
30]. This is in stark contrast to MR spectroscopy of brain 
where the majority of the preclinical studies is performed 
at magnetic field strength ≥7 T [14]. Thus, the results of 
the current study are relevant and of interest to the MR sci-
entists working on liver spectroscopy both in clinical and 
preclinical models.
With respect to the data analysis of in vivo MR spectra 
of hepatic lipids, different dedicated software and models 
are currently used, without a well-established method. This 
is due to the fact that the precise line shape of the lipid res-
onances is not known a priori. As a matter of fact, given 
the complex structure of the triglyceride molecule, quan-
tum mechanics simulations based on the density matrix 
formalism can model the spectral shape of lipid resonances 
only to a certain extent. As a consequence, current fitting 
methods employ empirical approaches. In particular, the 
software used in the current study (LCModel) employs a 
combination of Gaussians and Lorentzians for each lipid 
resonance to determine the area under the resonance peak. 
It should be noted here that a different scenario character-
izes the data analysis of MR spectra acquired in organs 
other than liver. In MRS of brain and prostate, for instance, 
it is possible to model the line shapes corresponding to each 
metabolite (glutamate, myoinositol citrate, etc.) with a high 
level of precision using quantum mechanics simulations; 
as a result, it is possible to use this information as a priori 
knowledge in data fitting.
The water suppression module that is typically used on 
clinical scanners consists of 2–4 CHESS (CHemical Shift-
Selective) pulses, whereas more sophisticated approaches 
are available on preclinical scanners. The water suppres-
sion module employed in the current study on the clinical 
scanner was WET with 3 CHESS pulses, and on the pre-
clinical scanner was VAPOR with 7 CHESS pulses. For 
the MR data acquisition performed on the clinical scanner, 
no manual adjustment of the water suppression was done. 
As a result, incomplete water suppression was observed in 
some spectra. On the contrary, in the preclinical experiment 
the use of VAPOR—in addition to the manual adjustment 
of the water suppression pulse gains—resulted in excellent 
water suppression. It should be noted that in most clinical 
studies, due to time constraints, manual adjustments—if 
available—are rarely performed.
In the current study, a systematic effect was observed on 
the quantification of the Lip53+52 resonance in the MR 
spectra acquired with and without water suppression, on 
mice. The parameter R, defined in the “Materials and meth-
ods” section, was used to quantify this effect. The value 
of R with water suppression was lower than the value of R 
without water suppression. Since there is no ground truth 
for the value of the Lip53+52 resonance in our experi-
mental conditions, from the current data it is not possible 
to determine which is the best approach to quantify this 
resonance. As mentioned previously, when considering the 
literature regarding preclinical studies performed at similar 
field strength (3 T–4.7 T), there is no established method 
of data acquisition (with or without water suppression) for 
the lipid quantification. In some preclinical studies, MR 
spectra were acquired with water suppression, however the 
Lip53+52 resonance was not used in the quantification, 
since it could have been damaged by the water suppression 
[22]; in other studies, on the other hand, no water suppres-
sion was used [23–27]. Based on the results of the current 
study, it is not clear which is the most beneficial approach 
for the quantification of the Lip53+52, at the moderate 
field of 4.7 T.
In clinical studies of liver pathologies the biomarker of 
interest is the fat content, which can be determined using 
the major lipid resonance at 1.3 ppm. For instance, a bio-
marker for the diagnosis of steatosis is based on a 5 % fat 
content threshold. The hepatic lipid composition is rarely 
assessed; however, the quantification of hepatic lipid com-
position could be of great interest to gain insight into the 
lipid metabolism in liver. Intuitively, it might seem natu-
ral to acquire MR spectra in liver with the water suppres-
sion, as it is done in MRS of brain, to improve the detec-
tion of the smaller lipid resonances. The results of the 
current study show that there is no improvement in the 
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quantification of lipid resonances by employing the water 
suppression; this applies to the quantification of both fat 
content as well as fat composition. As a consequence, the 
clinical protocol can be shortened by acquiring only the 
non-water-suppressed MR spectrum.
Conclusion
The results of the current study indicate that, for quanti-
fication of lipid resonances in liver, it is advantageous to 
perform MR spectroscopy without water suppression. This 
applies to the quantification of fat fraction as well as fat 
composition, both in preclinical and clinical scenario (at 
moderate fields). As a consequence, the preclinical and 
clinical protocols can be shortened by only acquiring an 
MR spectrum without water suppression.
Acknowledgments We are most grateful to the PRISM core facil-
ity (Biogenouest©, UMS Biosit, Université de Rennes 1—Campus de 
Villejean, 35043 Rennes Cedex, France) for its technical support.
Author’s contribution Coum A.: Protocol/project development, 
data collection and management, data analysis, Noury F.: Protocol/
project development, data collection and management, data analysis, 
Bannier E.: Protocol/project development, data collection and man-
agement, Begriche K.: Protocol/project development, Fromenty B.: 
Protocol/project development, Gandon Y.: Protocol/project develop-
ment, Saint-Jalmes H.: Protocol/project development, Gambarota G.: 
Protocol/project development.
Compliance with ethical standards 
Conflict of interest The authors declare that they have no conflict 
of interest.
Ethical approval All procedures performed in studies involving 
human participants were in accordance with the ethical standards of 
the institutional research committee and with the 1964 Helsinki decla-
ration and its later amendments or comparable ethical standards.
Research involving human participants and animals All applica-
ble national guidelines for the car and use of animals were followed.
Informed consent Informed consent was obtained from all individ-
ual participants included in the study.
Appendix
In this appendix, an additional analysis of the MR data is 
given in order to provide further insight into the current 
study. In the preclinical (clinical) HFF subset, the mean 
value of the full width at half maximum (FWHM) of the 
water resonance was 53 ± 7 Hz (46 ± 18 Hz). The pre-
clinical (clinical) LFF subset presented a mean value of 
FWHM of the water resonance of 59 ± 13 Hz (32 ± 9 Hz). 
The linewidth observed on the preclinical data is in agree-
ment with a previous study performed at 4.7 T on mouse 
liver [18].
The noise level without water suppression was 163 ± 31 
(a.u.) and with water suppression was 179 ± 44 (a.u.) 
on the preclinical HFF subset. Thus, it appears that the 
VAPOR water suppression did not affect the noise level.
The quantification of the lipid composition was cal-
culated using the Corbin et al. algorithm [18] on the 
HFF groups (preclinical and clinical) with and with-
out water suppression. It should be pointed out that in 
the Corbin method, the UFA fraction is calculated as: 
100 * 3/4 * [Lip21]/[Lip09]; and the SFA fraction is cal-
culated as: 100-UFA. On the preclinical HFF subset, the 
results were of SFA = 29.23 % and UFA = 70.77 % (in 
both cases the standard deviation was of 4.6 %) without 
water suppression. With water suppression the results were 
SFA = 30.88 % and UFA = 69.12 % (in both cases the 
standard deviation was of 5.29 %). On the clinical HFF 
subset, the quantification of the lipid composition yielded 
the results of SFA = 43.25 % and UFA = 56.75 % (stand-
ard deviation = 6.08 %) without water suppression and 
SFA = 39.65 % and UFA = 60.35 % (standard devia-
tion = 5.60 %) with water suppression. The values of satu-
rated and unsaturated fatty-acid fractions obtained from 
spectra with water suppression were comparable to those 
from spectra without water suppression, both for clinical 
and preclinical data.
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Introduction
Breast cancer is the most common cancer in women, rep-
resenting approximately 25 % of cancer cases worldwide. 
Recent research efforts have focussed on the investigation 
of new biomarkers for cancer prevention, diagnosis or treat-
ment. With respect to the diagnosis and treatment of breast 
cancer, the choline compound has been shown to be a bio-
marker of tumor malignancy, and many studies have been 
dedicated to the detection of this metabolite in vivo using 
magnetic resonance spectroscopy (MRS) [1–5]. In the field 
of cancer prevention, there has been a growing interest in 
the link between breast cancer and nutrition, with particular 
attention to past dietary intake. A number of studies have 
indicated that the adipose tissue fatty acid (FA) profile as 
assessed on biopsy could be a useful biomarker of dietary 
habits [6]. Thus the development of non-invasive methods 
for assessing lipid composition is of interest as a means of 
identifying populations at elevated risk of breast cancer.
Recent studies have investigated the feasibility of in vivo 
quantification of FA composition in breast tissue [7, 8] 
using high-field (7 T) MR scanners, which are not avail-
able in the majority of clinical settings. Therefore, in order 
to facilitate the collection of a large number of data, it is 
imperative that a method is developed for measuring FA 
composition within a clinical framework. Studies can then 
determine whether breast adipose tissue FA composition 
as assessed by in vivo MRS could be a useful biomarker 
of dietary habits. Indeed, within the context of breast can-
cer prevention, the nutritional aspect must be taken into 
account to ensure screening of populations at elevated risk.
The aim of the current study was to evaluate the fea-
sibility of in vivo measurement of the FA composition of 
breast adipose tissue on a clinical platform. MRS experi-
ments were performed at 3T, using a vendor-supplied pulse 
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sequence, on 25 patients diagnosed with breast cancer. 
Data were analysed using commercially available software.
Materials and methods
Twenty-five patients (age = 58.8 ± 12.7 years, 
BMI = 27.4 ± 6.1 kg/m2) diagnosed with breast cancer 
and referred to the hospital for an MRI exam were included 
in this study.
All experiments were approved by the institutional review 
board. MR experiments were performed on a 3T MR scan-
ner (Verio; Siemens Medical Solutions, Erlangen, Ger-
many) with a dedicated 16-channel advanced imaging (AI) 
breast coil. MRS was performed using the vendor-supplied 
STEAM (stimulated echo acquisition mode) sequence in 
a voxel of interest (VOI) of 15 × 15 × 15 mm3 positioned 
in healthy breast tissue contralateral to the tumorous tissue. 
The choice of the contralateral side was made with the goal 
of collecting the FA composition profile of the breast tissue 
without contamination from the tumor. For each patient, an 
MR spectrum was acquired (without respiratory triggering) 
using the following parameters: TR = 2000 ms, TE = 20 ms, 
TM = 10 ms, 92 signal averages and 1024 data points. It is 
well known that the mechanical vibrations of the gradients 
can result in signal contamination, especially of the small 
lipid resonances, from modulation sidebands generated by 
the main Lip13 peak. In the current study, no precautions 
(such as the TE-averaging approach or the gradient polarity 
inversion method) were taken, because these options are not 
readily available on the vendor-supplied STEAM sequence.
MR spectra were analysed with the LCModel (Version 
6.3-0L, Stephen Provencher, Oakville, ON, Canada) using 
the standard basis set ‘breast-8’, which includes the lipids 
and choline resonances. For each spectrum, the baseline 
was automatically fitted by the LCModel. The LCModel 
requires as an input the MR spectrum with the center fre-
quency set on the water resonance. In most cases, however, 
due to the low amount of water in the VOI, the automatic 
adjustment procedure of the MR scanner would set the car-
rier frequency to the value of the major lipid resonance [the 
(CH2)n protons, at 1.3 ppm]. For these spectra, pre-pro-
cessing was performed using a custom-designed program 
developed in MATLAB (Version 8.1; MathWorks, Natick, 
MA, USA) in order to shift the spectrum center frequency 
to the water resonance. The lipid composition was calcu-
lated using the Lip21, Lip23 and Lip28 resonances (at 2.1, 
2.3 and 2.8 ppm, respectively), as follows [9]:
where SFA, MUFA and PUFA are the saturated fatty acids, 
mono-unsaturated fatty acids and poly-unsaturated fatty 
acids, respectively.
Results
Figure 1 shows an example of an MR spectrum acquired on 
the breast tissue contralateral to the tumorous tissue. Each 


















Fig. 1  1H MR spectrum 
acquired at 3 T on breast tissue 
contralateral to the tumor-
ous tissue. The arrows on the 
spectrum indicate each lipid 
resonance. The results of the 
LCModel show excellent 
quantification (CRLB < 5 %) of 
the lipid resonances used to cal-
culate lipid composition (Lip21, 
Lip23 and Lip28)
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lipid resonance is indicated by an arrow. The adjacent table 
illustrates the results of the LCModel quantification. For 
each resonance, the resonance area (referred to as ‘Conc’ 
in the table) and the Cramér–Rao lower bound (CRLB, 
referred to as ‘SD’ in the table) of each lipid component 
are provided. Excellent quantification (CRLB < 5 %) of the 
three resonances (Lip21, Lip23 and Lip28) used for the cal-
culation of FA composition was observed.
The FA composition was obtained in 23 of the 25 patients: 
in one patient, Lip28 quantification was not sufficiently pre-
cise (CRLB = 16 %), and in another patient the MR spec-
trum was not exploitable due to problems during data acqui-
sition. The mean CRLB values of Lip21, Lip23 and Lip28 
among all patients (n = 23) were 2.3, 2.5, 5.7 %, respectively.
Figure 2 shows the mean value of the SFA, MUFA 
and PUFA fractions calculated for each patient. The error 
bars indicate standard deviations, which were obtained by 
applying the error propagation formula. The mean value of 
the SFA fraction was 23.8 ± 7.1 % with a 95 % confidence 
interval of [9.8; 37.8] (individual values falling into the 
range between 13 and 36 %). For the MUFA and PUFA, 
mean values were 55.4 ± 6.8 % (95 % CI [42.1; 68.8]; 
range 41–68 %) and 20.8 ± 4.4 % (95 % CI [12.1; 29.5]; 
range 14–28 %), respectively (Table 1).
Discussion
The identification of biomarkers in cancer pathologies 
is currently an area of great interest. The role of choline 
as a biomarker of tumor malignancy in breast cancer is 
well established [10]. Recent research efforts have been 
focussed on the effect of diet and nutrition on cancer pre-
vention. Many studies have highlighted the importance 
of PUFA assessment for breast cancer prevention. For 
instance, researchers have suggested that the different types 
of PUFAs (ω6 and ω3) have different roles in breast cancer 
proliferation, namely, that the ω3 play a preventive role by 
inhibiting proliferation of breast cancer cells, whereas the 
ω6 act as promoters of this proliferation [11].
In the current study, we sought to determine whether it 
was possible to quantify breast adipose tissue FA composi-
tion, which could be a useful biomarker of past dietary intake. 
The results of the current work demonstrate the feasibility 
Fig. 2  Fractions of saturated (SFA), mono-unsaturated (MUFA) and poly-unsaturated (PUFA) fatty acids (in %) calculated for each patient 
(n = 23). On each graph, the continuous horizontal line represents the mean value among all patients, and the dashed lines indicate the 95 % CI
Table 1  Fatty acid fractions (mean ± standard deviation) assessed 
on breast tissue in two previous studies performed at 7 T [7, 8] and 
in the current study at 3 T (SFA, MUFA and PUFA: saturated, mono-
unsaturated and poly-unsaturated fatty acid, respectively)
Dimitrov et al. [7] Graaf et al. [8] Current study
SFA (%) 28.7 ± 8.4 27.0 ± 8.7 23.8 ± 7.0
MUFA (%) 48.5 ± 7.9 51.2 ± 8.4 55.4 ± 5.4
PUFA (%) 22.7 ± 3.1 21.8 ± 9.8 20.8 ± 1.7
Field strength 7 T 7 T 3 T
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of in vivo FA quantification of breast tissue in the clinical 
setting. This was accomplished using data acquisition and 
analysis methods readily available to the scientific commu-
nity—the vendor-supplied STEAM sequence and LCModel 
analysis. As such, the results of the current study pave the 
way for exploring the role of FA composition in breast cancer.
Minor differences were observed between the values 
of SFA, MUFA and PUFA reported by Dimitrov et al. and 
Graaf et al. and those found in the current study (Table 1). 
Several possibilities may account for this difference. First, 
the dietary habits of the different cohorts are not known, 
and are likely to differ from those of French patients. Sec-
ond, in the current study, no correction for possible differ-
ences in T2s of the Lip21, Lip23 and Lip28 resonances was 
applied in the quantification of fatty acid composition.
It should be noted that in most of the cases, pre-process-
ing of the MRS data was necessary prior to the LCModel 
analysis. Alternatively, the carrier frequency can be set 
at the time of data acquisition during the adjustment pro-
cedure of the MR scanner; however, this is an operator-
dependent maneuver, which may not be straightforward in 
the typical clinical setting.
In a previous study, the PUFA were detected, but not quan-
tified, in breast cancer in vivo using a single-voxel 2D correla-
tion spectroscopic sequence (L-COSY), which is not always 
available on clinical scanners [12]. In another study, the PUFA 
distribution in breast tissue (healthy or tumorous) was directly 
measured by MR spectroscopic imaging using a dedicated 
selective multiple-quantum coherence transfer (Sel-MQC) 
sequence [13]. Sel-MQC sequences are not available on 
clinical scanners, however, and do not allow for the complete 
quantification of FA composition. Similarly, it is important to 
note that the studies of Dimitrov et al. and Graaf et al. were 
performed on MRI scanners (operating at a field strength of 
7 T), which are not typically available in hospital settings.
Conclusions
The results of the current study show that it is possible to 
quantify the fatty acid composition of breast tissue in vivo 
in a clinical setting (3 T).
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Résumé
Motivées par l’observation mondiale de l’augmentation de la morbidité et de la mortalité
associées à des pathologies liées à l’obésité, dont la stéatose, les études pré-cliniques et cli-
niques s’intéressent à la recherche de nouveaux biomarqueurs pour le diagnostic de la stéatose.
Actuellement, la stéatose est diagnostiquée et gradée par des analyses histologiques à partir
d’une biopsie du foie. Dans l’intérêt du patient, et aﬁn de permettre un suivi de la stéatose lors
d’un régime ou d’un traitement, il est apparu important de se tourner vers des modalités de
diagnostic moins invasives. Dans ce cadre, la spectroscopie par résonance magnétique (SRM),
non-invasive et non-ionisante, est une méthode de choix pour le diagnostic de la stéatose par
la mesure de la fraction lipidique hépatique. De plus, à partir des informations observables sur
un spectre de SRM acquis au niveau hépatique, il est possible d’envisager une quantiﬁcation de
la composition en acides gras (AG) des lipides hépatiques, potentiel biomarqueur pour le suivi
d’une stéatose.
Les travaux de cette thèse ont été réalisés à partir d’objets-tests, et dans le cadre d’études
pré-cliniques (4,7 T) et cliniques (3,0 T). Une étude du protocole d’acquisition de spectres de
SRM pour la quantiﬁcation de la composition en AG des lipides a été réalisée, avec notamment
un questionnement quant à la nécessité de l’utilisation d’un module de suppression du signal
de l’eau. Un état de l’art des algorithmes de quantiﬁcation de la composition en AG des lipides
a été eﬀectué, et des tests de validations de ces algorithmes ont été réalisés aﬁn de détermi-
ner le plus approprié à la problématique hépatique, dans nos conditions expérimentales. Enﬁn,
toujours dans l’objectif de déterminer des nouveaux biomarqueurs de la stéatose, une méthode
de mesure par SRM in vivo du T1 de l’eau et de la résonance majeure des lipides hépatiques
(LOREEDE pour LOngitudinal RElaxation time Evaluation from Dynamic Equilibrium) a été
développée, et validée au cours d’une étude préliminaire sur des objets-tests et in vivo sur
modèle murin.
Abstract
In recent years, there has been an unprecedented increase in the morbidity and mortality
associated with diseases such as the steatosis, linked to obesity. In this context, pre-clinical and
clinical studies are of interest in the search for new biomarkers allowing the diagnosis of stea-
tosis. Currently, steatosis is diagnosed and graded by histological analyzes from a liver biopsy.
On the other hand, it is advantageous to use non-invasive diagnostic modalities, especially in
longitudinal studies. In this context, magnetic resonance spectroscopy (MRS), as a non-invasive
and non-ionizing approach, is an attractive alternative method for the diagnosis of steatosis by
measuring the hepatic fat fraction. Moreover, from the MRS spectrum acquired in the liver, it
is possible to quantify the fatty acids (FA) composition of the hepatic lipids, which could be a
potential biomarker for the follow-up of steatosis.
The work of this thesis has been performed in vitro and in vivo, in the context of pre-clinical
(4.7 T) and clinical (3.0 T) studies. An investigation of the optimal MRS acquisition protocol
for the quantiﬁcation of FA was carried out, with particular attention to the role of the water
signal suppression module. Diﬀerent quantiﬁcation algorithms of the lipid composition were
studied and validation of these algorithms was carried out in vitro and in vivo. Finally, still
with the objective of determining new biomarkers of steatosis, a method (LOREEDE : LOngi-
tudinal RElaxation time Evaluation from Dynamic Equilibrium) for the measurement in vivo
of the T1 of the water resonance and the major lipid resonance, by MRS, was developped and
validated in a preliminary study.
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